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Kapitel 1
Einleitung
1.1 Biologische und klinische Motivation
Degenerative Gelenkerkrankungen (Osteoarthrose) gehören zu den am weitesten verbreiteten chro-
nischen Erkrankungen derälteren Bev̈olkerungsschicht [1] [2], von denen ca. 190 Millionen Men-
schen weltweit betroffen sind [3]. Alleine in den Vereinigten Staaten belaufen sich die Kosten
hierfür auf über 65 Mrd. Dollar. Es wird geschätzt, dass diese im Jahr 2000 1% des Bruttosozial-
produktes der USA erreicht haben. Aus diesem Grund werden große Anstrengungen unternommen,
die Diagnose, Therapie und Prognose der Osteoarthrose zu verbessern.
Es ist daher von besonderem Interesse, nicht-invasive Verfahren zu entwickeln, die eine frühzeiti-
ge Diagnose erster degenerativer Veränderungen erm̈oglichen. Dies ist notwendig, um rechtzeitig
mit einer geeigneten Therapie beginnen und/oder eine Prognoseüber ine Erkrankungswahrschein-
lichkeit oder ihren Verlauf geben zu können. Eine therapeutische Intervention sollte angestrengt
werden, bevor erste morphologische Veränderungen auftreten, da nach derzeitigem Forschungs-
stand ein Wiederaufbau des Knorpels nur schwer möglich ist. Als der am ḧaufigsten von Scḧaden
betroffene Knorpel steht dabei der Kniegelenkknorpel im Vordergrund der Forschungsaktivitäten.
Die derzeitigen Standardmethoden zur Diagnose der Osteoarthrose weisen einige entscheidende
Nachteile auf. Konventionelle R̈ontgenbilder liefern eine Projektion des Gelenks auf eine Ebene.
Dabei spielt es f̈ur quantitative Messungen eine Rolle, in welcher Position das Gelenk sich während
der Aufnahme befindet [4]. Dies macht es unter Umständen schwierig, einen Messwert zu reprodu-
zieren und eine verlässliche Verlaufskontrolle durchzuführen. Zudem kann, da im Röntgenbild nur
das Knochengewebe sichtbar ist, lediglich indirektüber die Gelenkspaltweite auf den Knorpel ge-
schlossen werden. Die Röntgencomputertomographie (CT)[5] liefert zwar dreidimensionale Daten,
die weitgehend unabhängig von der Gelenkposition während der Aufnahme sind, sie lässt allerdings
auch nur indirekte Aussagenüber den Knorpel zu. Die CT-Arthrographie [6] erfordert die Injektion
eines Kontrastmittels und bedingt, wie alle auf Röntgenstrahlen basierenden Verfahren, eine Strah-
3
4 Kapitel 1. Einleitung
lenbelastung des Patienten. Einen gewissen Goldstandard stellt derzeit die Arthroskopie dar [7]. Der
Vorteil dieser Technik liegt darin, dass nicht nur eine Begutachtung des Knorpels, sondern gleich-
zeitig auch eine Behandlung (z.B. Glättung) m̈oglich ist. Die Arthroskopie ist jedoch eine invasive
Technik, die ein gewisses Infektionsrisiko beinhaltet, eine Belastung des Patienten darstellt und in
der Regel eine Hospitalisierung erfordert. Sie kann nicht am gesunden Probanden eingesetzt oder
in einer Verlaufskontrolle engmaschig wiederholt werden.
In den letzten Jahren ist mit der Magnetresonanztomographie (MRT) [8] [9] [10] [11] [12] eine
Technik in den Blickpunkt gerückt, welche die M̈oglichkeit bietet, sehr genaue Informationenüber
die Morphologie des Knorpels [12] [13] [14] [15] [16] [17] [18] zu gewinnen. Sie weist den Vorteil
auf, dass
• sie nicht-invasiv ist,
• im Gegensatz zu anderen Verfahren, wie z.B. CT, nach derzeitigem Stand des Wissens von
dem starken Magnetfeld keine schädigende Wirkung auf den Patienten ausgeht,
• der Knorpel direkt und mit hohem Kontrast zur Umgebung dargestellt werden kann,
• die Technik prinzipiell auch Aussagenüber den strukturellen Aufbau und die biochemische
Zusammensetzung des Knorpels ermöglicht,
• ein 3D-Datensatz erzeugt wird, der eine morphologische Analyse unabhä gig von der Ge-
lenkstellung erm̈oglicht.
Ein entscheidender Vorteil der MRT ist dabei vor allem die potentielle Sensitivität gegen̈uber bio-
chemischen Veränderungen des Gewebes. Hierdurch ist nicht nur eine Unterscheidung zwischen
verschiedenen Organen möglich, sondern es k̈onnen auch krankhafte Veränderungen innerhalb ei-
nes Gewebes, die sich durch Helligkeitsunterschiede (Signalintensitätsun erschiede) im MRT-Bild
äußern, detektiert werden.
Um diese prinzipiellen M̈oglichkeiten der MRT f̈ur eine quantitative Analyse des Gelenkknorpels
nutzen zu k̈onnen, bedarf es dreidimensionaler Bildverarbeitungsmethoden, die in der Lage sind,
eine effiziente Bearbeitung großer Datenmengen zu gewährleisten und reproduzierbare (schichtun-
abḧangige) Messungen zu ermöglichen. Eine vorhergehende Arbeit [19] bescḧaftigte sich mit der
Segmentierung und der Berechnung morphometrischer Parameter des Knorpels (Volumen, Dicke).
Dabei wurden Verfahren entwickelt, die eine halbautomatische Segmentierung [20] und Dicken-
analyse [21] des Knorpels erm̈oglichen. Um die 3D-Dickenverteilung von Knorpelplatten zu ver-
schiedenen Zeitpunkten vergleichen zu können, wurde ein Matching-Algorithmus entwickelt [22],
der Dickenunterschiede ortsaufgelöst darstellen kann.
Ziel der vorliegenden Arbeit war es, hierauf aufbauend, Schritte zu einer weiterführenden Ana-
lyse des Knorpels mittels MRT zu liefern. Als erster wichtigster Schritt war hierbei eine 3D-
Rekonstruktion der Knorpelplatten aus den segmentierten Schichtbildern notwendig. Das daraus
entstandene Knorpelmodell sollte einerseits die Möglichkeit bieten, die Gelenkflächengr̈oße und
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Größe der Knorpelknochengrenze exakt und reproduzierbar zu ermitteln. Zum anderen sollte das
Modell als Basis zur ortsaufgelösten Berechnung und Visualisierung der Gelenkflächenkr̈ummung
und Signalintensiẗat dienen. Ein Vorteil der 3D-Rekonstruktion ist darin zu sehen, dass es durch sie
möglich ist, Analysen durchzuf¨ hren, die unabḧangig von der ursprünglichen Schichtorientierung
sind.
In der Gelenkfl̈achengr̈oße wird ein wichtiger Parameter für die Lastverteilung in Gelenken ge-
sehen. Es gibt erste Befunde, die darauf hinweisen, dass die Unterschiede des Knorpelvolumens
zwischen M̈annern und Frauen nicht auf Unterschieden der Knorpeldicke, sondern der Gelenk-
flächengr̈oße beruhen [23]. Untersuchungen an Triathleten legen nahe, dass der relevante biologi-
sche Anpassungsprozess an hohe mechanische Belastung nicht eine Zunahme der Knorpeldicke,
sondern der Gelenkflächengr̈oße ist [24]. Es hat sich auch gezeigt, dass der in Querschnittsstudi-
en an Patienten abzuschätzende Verlust an Knorpelvolumen auf die Gelenkflächengr̈oße normiert
werden muss, um eine effiziente Unterscheidung zwischen “gesund” und “krank” bzw. “osteoar-
throtisch” treffen zu k̈onnen [25].
In einem n̈achsten Schritt sollten Techniken für eine globale und regionale Analyse der Gelenk-
flächenkr̈ummung entwickelt werden. Dabei waren sowohl die durchschnittliche mittlere, minima-
le und maximale Kr̈ummung der Gelenkfl̈ache sowie deren regionale Verteilung zu berechnen. Die
Krümmung sollte als Maß zur Beurteilung von Inkongruenzen zwischen patello-femoraler bzw.
tibio-femoraler Gelenkfl̈ache dienen. Da das Ausmaß der Inkongruenz zwischen zwei Gelenk-
flächen Einfluss auf die Größe der Kontaktfl̈ache zwischen diesen hat, wird hierdurch die Druck-
verteilung im Gelenk entscheidend beeinflusst. Es wurde gezeigt, dass die Druckverteilung einen
wichtigen Einfluss auf metabolische Prozesse innerhalb der Knorpelmatrix [26] [27] [28], auf deren
funktionelle Anpassung und auf deren eventuelle Schädigung hat. Aus diesem Grund kam insbe-
sondere auch der regionalen Gelenkflächenkr̈ummung eine wichtige Bedeutung zu. Durch diese
wird es m̈oglich, die Inkongruenz eines bestimmten Gelenkkompartiments zu beurteilen und diese
in weiteren Studien in Relation zu lokalen biochemischen Eigenschaften des Knorpels und zum
möglichen Krankheitsverlauf zu setzen.
In einem dritten Schritt sollten die Voraussetzung für eine detailierte Strukturanlyse des Knorpels
mit der MRT geschaffen werden, um Aussagenüber funktionelle Anpassungsprozesse innerhalb des
Knorpelgewebes an mechanische Beanspruchung sowie strukturelle Veränderungen im Frühstadi-
um der Osteoarthrose treffen zu können. Eine Einschränkung bei der ausschließlich morpholo-
gischen Untersuchung des Knorpels ist, dass das Gewebe schon stark geschädigt ist, bevor erste
Veränderungen messbar werden. Erste Anzeichen struktureller und biochemischer Veränderungen
können dagegen schon im Frühstadium der Osteoarthrose messbar sein. Diese machen sich bei-
spielsweise durch eine veränderte Zusammensetzung der Hauptbestandteile des Knorpels bemerk-
bar (Proteoglykane, Kollagene und interstitielle Flüssigkeit) [29] [30] [31] [32]. Eine Reihe von
Untersuchungen haben gezeigt, dassüber die Signalintensitä spezieller MRT-Sequenzen Rück-
schl̈usse auf die Konzentration und Verteilung der Knorpelbestandteile möglich ist (siehe2.6.3).
6 Kapitel 1. Einleitung
Daher war ein Schwerpunkt dieser Arbeit, eine ortsspezifische, quantitative und dreidimensiona-
le MRT-basierte Technik für die strukturelle Charakterisierung des Gelenkknorpels zu entwickeln.
Die Ergebnisse der regionalen Signalintensität analyse sollten nicht nur einer statistischen Unter-
suchung zug̈anglich sein, sondern auch farb- oder grauwertkodiert auf der Oberfläche des entspre-
chenden Knorpelmodells visualisiert werden. Die Aufteilung des segmentierten Bereichs für eine
regionale Signalintensitä sanalyse soll sich insbesondere an den Knorpelbereichen orientieren, für
die bereits strukturelle Unterschiede beschrieben wurden.
1.2 Technische Problemstellung und L̈osungsans̈atze
In einem ersten Schritt war es notwendig, aus der schichtweisen Segmentierung des Knorpels ei-
ne3D-Rekonstruktion zu erzeugen, mit deren Hilfe die Knorpelfläche sowie deren gesamte bzw.
regionaleKr ümmungsverteilung bestimmt werden sollte. Diese 3D-Rekonstruktion sollte auch
dazu dienen, die Ergebnisse der regionalenSignalintensitätsanalysefarb- oder grauwertkodiert
und ortsaufgel̈ost darzustellen. Jedes dieser drei Entwicklungsziele musste gewissen Rahmenbe-
dingungen gen̈ugen, die im Folgenden dargestellt werden.
3D-Rekonstruktion des Knorpels aus einer segmentierten Schichtbildfolge und Oberflächenana-
lyse
Problemstellung Bei radiologischen Untersuchungen des Gelenkknorpels ist esüblich, die Art
der Schichtorientierung (transversal, koronar, sagittal) der konkreten medizinischen Fragestellung
anzupassen, d.h. die 3D-Datensätze der segmentierten Knorpelplatten können sehr unterschiedli-
che Positionen im Raum haben. Um bei weiteren morphologischen und strukturellen Analysen des
Gelenkknorpels unabhängig von der ursprünglichen Schichtorientierung zu sein, musste ein 3D-
Modell des Knorpels erstellt werden. Dies lässt sich auf die Problemstellung zurückführen, aus
einer Menge von Punkten (Kontur des segmentierten Bereichs) die zugehörige Fl̈ache zu rekonstru-
ieren. Eine wichtige Nebenbedingung bestand jedoch darin, die Knorpelknochengrenze (KKG) und
die Gelenkfl̈ache (GF) getrennt voneinander aus der segmentierten Kontur zu extrahieren. Zudem
war es wichtig, die Ordnung der Konturpunkte beizubehalten, um die Informationenüber Punkt-
nachbarschaften bei der Erzeugung von kontinuierlichen B-Spline-Flächen einzuschließen. Die Zu-
ordnung in der KKG und GF sollte automatisch und ohne “a priori Wissen” der ursprünglichen
Schichtorientierung vonstatten gehen.
Eine Anforderung an den Algorithmus für die 3D-Knorpelrekonstruktion war also, auf Basis anato-
mischer Forminformationen, in jeder Schicht eine automatische Klassifizierung der Knorpelkontur
in der KKG und GF vorzunehmen und im Anschluss daran die identifizierten Teilkonturen zu un-
abḧangigen Fl̈achen zusammenzusetzen. Dabei war zu ber¨ cksichtigen, dass es aufgrund des aniso-
tropen Charakters der tomographischen Bilddaten zwischen den Schichtbildern zu Sprüngen in den
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Größen der zu rekonstruierenden Knorpelplatten kommen kann. Insbesondere derÜbergang der
Facies patellaris femoris (Trochlea) zu den Femurkondylen erforderte eine spezielle Betrachtung,
da es sonst in einigen Fällen zu einer unrealistischen Rekonstruktion gekommen wäre.
Lösungsansatz Es gibt verschiedene Ansätze zur Berechnung von triangulierten 3D-Objekten
aus einer Punktmenge. Ein trianguliertes Objekt besteht aus einer unterschiedlich großen Anzahl
von Dreiecken, die zusammen eine Oberfläche formen [33] [34]. Die Berechnungansätze unter-
scheiden sich in erster Linie dadurch, dass sieüb r unterschiedliche Vorkenntnisse der Anordnung
der Ursprungspunktmenge verfügen, aus denen die Dreiecke zusammengesetzt werden. Je weniger
Informationenüber die Anordnung der Ursprungspunkte gegeben ist, desto höher ist der Rechen-
aufwand, da eine größere Zahl von Optionen bei m̈oglichen Punktkorrespondenzen berücksichtigt
werden muss.
In dieser Arbeit wurde ein Algorithmus entwickelt, der von einer geordneten Punktmenge aus-
geht und somit bei geringem Rechenaufwand eine 3D-Rekonstruktion des Knorpels erzeugt. Diese
beinhaltet zugleich Informationen̈uber die Fl̈achengr̈oße der KKG und GF. Es bedarf jedoch eini-
ger Vorarbeiten, um die 3D-Daten des segmentierten Knorpels in eine entsprechende Ordnung zu
überf̈uhren:
• Extraktion der Oberfl̈achenkontur aus jedem segmentierten Schichtbild
• Mathematisch positive Orientierung des Umlaufsinns jeder Kontur
• Einteilung der Konturen in KKG und GF
Der entwickelte Algorithmus verbindet die geordneten Punkte jeweils zweier benachbarter Kontu-
ren, getrennt nach KKG und GF, zu einer Kette von Dreiecken. Die folgende Verbindung diesern-1
Dreiecksketten bein Konturen ergibt die 3D-Rekonstruktion der Knorpelplatte. Der Vorteil dieser
Methode liegt vor allem darin, dass man eine genaue Information darüber erḧalt, wo jeder einzelne
Punkt der Oberfl̈ache in Relation zu seinen Nachbarn und des gesamten Objektes lokalisiert ist.
Dies ist m̈oglich, da man sowohl die direkten Nachbarpunkte innerhalb der Kontur als auch die
Position der Kontur innerhalb dern Konturen kennt. Durch diese Ortsinformation kann man be-
reits bei der Berechnung der Dreiecksketten an anatomisch relevanten Positionen (z.B.Übergang
Femurkondylen zur Trochlea) in den Algorithmus eingreifen, um eine realitätsnahe Rekonstruktion
der Knorpelplatten zu geẅahrleisten. Mit Hilfe der triangulierten Rekonstruktion des Knorpels läs t
sich die Gelenkfl̈achengr̈oße und die Gr̈oße der Knorpelknochengrenze sehr exakt bestimmen.
Berechnung der globalen und regionalen Krümmungsverteilung der Gelenkfl̈achen
Problemstellung Es sollte ein Verfahren entwickelt werden, welches einerseits eine globale Be-
stimmung der Kr̈ummung des rekonstruierten Knorpelmodells ermöglicht und andererseits Aus-
sagenüber dessen regionales Krümmungsverhalten liefert. Die regionalen Krümmungswerte soll-
8 Kapitel 1. Einleitung
ten zur visuellen Bewertung farb- oder grauwertkodiert auf der Oberfläche des Knorpelmodells
dargestellt werden. Die Knorpelkrümmung war dabei aus der triangulierten Oberfläche der 3D-
Rekonstruktion zu gewinnen.
Das Problem bestand dabei darin, dass die klassische analytische Krümmungsberechnung eine kon-
tinuierliche Kurve erfordert, ẅahrend das 3D-Knorpelmodell als diskrete Datenmenge vorlag. Aus
diesem Grund mussten Ansätze gefunden werden, die entweder die diskrete Datenmenge durch eine
kontinuierliche Kurve ersetzen oder eine indirekte Krümmungsberechnung auf Basis des diskreten
Datensatzes erm̈oglichen.
Lösungsansatz Es wurden sowohl eine analytische als auch eine indirekte, auf dem diskreten Da-
tensatz beruhende, Analysemethode implementiert. Bei der analytischen Krümmungsanalyse wird,
ähnlich wie schon von Ateshian et al. [35] beschrieben, eine B-Spline-Fläche einer bestimmten
Anzahl von Oberfl̈achenpunkten angepasst. Da für B-Spline-Funktionen eine analytische Beschrei-
bung existiert, sind diese einer Gaußschen Krümmungsanalyse zugänglich. Es lassen sich somit für
jeden beliebigen Punkt der B-Spline-Fläche die maximale, minimale und mittlere Krümmung be-
rechnen. Aufgrund dieser Daten lassen sich auch Aussagenüber den Charakter einer Fläche treffen,
z.B. ob sie konvex, konkav oder sattelförmig gekr̈ummt ist.
Das Hauptproblem liegt hierbei in der Wahl der Stützpunkte f̈ur die Berechnung der B-Spline-
Fläche. Der Sẗutzpunktabstand bestimmt, ob eher ein feiner oder grober Krümmungsverlauf der
Gelenkfl̈ache betrachtet wird. Ẅahlt man eine zu feine Aufl̈osung, misst man das Rauschen, welches
von den diskreten Daten herrührt. Bei einer zu groben Aufl̈osung gehen dagegen unter Umständen
wichtige Details verloren, die z.B. Aufschlussüber fokale L̈asionen geben k̈onnten. Aus diesem
Grund wird großes Gewicht auf die optimale Visualisierung der regionalen Gelenkflächenkr̈ummun-
gen gelegt, so dass eine interaktive Anpassung der Stützpunktaufl̈osung m̈oglich ist. Dabei ist auch
eine Darstellung der B-Spline-Fläche zusammen mit dem 3D-Objekt möglich, auf deren Basis
die Krümmung berechnet wurde. Es werden die Krümmungseigenschaften (Mittelwert, maxima-
le und minimale Hauptkr̈ummung, Gaußsche Krümmung) jedes Oberflächenpunktes sowie deren
Mittelwert über die gesamte Gelenkfläche berechnet. Durch Interpolation wird die Qualität der
B-Spline-Fl̈ache soweit verbessert, dass eine möglichst exakte Anpassung an die Originalfl¨ chen-
punkte m̈oglich ist.
Aus Arbeiten von Hahn et al. [36] und Hildebrandt et al. [37] ist bekannt, dass sich Krümmungs-
eigenschaften auch indirektüber Fl̈achenver̈anderungen ableiten lassen. Das von ihnen genutzte
Prinzip beruht darauf, dass eine konvexe Oberfläche eine Fl̈achenzunahme aufweist, wenn man sie
entlang ihrer Normalenvektoren expandiert. Je größer die Kr̈ummung der Fl̈ache ist, desto größer
ist die Fl̈achenzunahme. Die relative Flächenzunahme steht im Verhältnis zu der Gesamtkrümmung
der Fl̈ache. Das Gleiche gilt für eine konkave Fläche. In diesem Fall führt die Kontraktion ent-
lang der Normalenvektoren zu einer Oberflächenverkleinerung. Nachteil dieser Methode ist jedoch,
dass die globale Aussageüber die Oberfl̈achenform keine Informationen̈uber lokale Unterschiede
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zulässt. Dieser Algorithmus liefert für Flächen, diëuber einen gleichermaßen großen konvexen wie
konkaven Anteil verf̈ugen (z.B. sattelf̈ormige Fl̈achen) eine Gesamtkrümmung von Null (wie bei
einer Ebene), so dass entscheidende Detailinformationen verloren gehen. Dieüber Oberfl̈achen-
expansion gewonnene Krümmung ist mathematisch nicht identisch mit der mittleren Krümmung,
so dass Vergleiche zwischen verschiedenen Oberflächen nur mit Einschränkung m̈oglich sind. Um
die Vorteile sowohl der Gaußschen- als auch der Expansionskrümmungsanalyse ausschöpfen bzw.
deren Nachteile kompensieren zu können, wurden beide Methoden implementiert.
Globale und regionale Signalintensitätsanalyse des Knorpels
Problemstellung Die eigentliche Hauptanforderung an die zu entwickelnde Signalintensitäts (SI)-
Analysesoftware war, die regionale Aufteilung des Knorpels den anatomisch bzw. physiologisch
relevanten Zonen anzupassen. Dazu war eine automatische Aufteilung des segmentierten Bereichs
notwendig, die eine Analyse insbesondere der Knorpelbereiche ermöglicht, für die bereits struk-
turelle Unterschiede beschrieben wurden. Die Einteilung der Tiefenzonen (Schichten) des Knor-
pels musste die starken Formunterschiede zwischen verschiedenen Knorpelplatten und Probanden
ber̈ucksichtigen. Die Trennlinien der Subregionen mussten nahezu parallel zu denäuß ren Beran-
dungen (KKG, GF) verlaufen, dabei aber berücksichtigen, dass auch zwischen KKG und GF teil-
weise starke Formunterschiede auftreten kö nen.
Lösungsansatz Um die KKG von der GF trennen zu können, wurden in den segmentierten Da-
tens̈atzen Marker an den̈Ubergangsstellen gesetzt. Diese aus der Segmentierung stammende In-
formation über die Knorpelkante wurde genutzt, um automatisch ein schachbrettartiges Netz im
segmentierten Bereich festzulegen. Die Anzahl der Zeilen (horizontal) und Spalten (vertikal) war
innerhalb bestimmter Grenzen frei wählbar, um genau diejenigen Bereiche herauszufiltern, die ei-
ner genauen Analyse unterworfen werden sollten. Somit war es z.B. möglich, oberfl̈achliche von
tieferen Knorpelschichten (horizontale Abgrenzung) zu unterscheiden oder den Knorpel von zentral
nach peripher (vertikale Abgrenzung) aufzuschlüsseln. Die Berechnung der vertikalen Begrenzun-
gen erfolgte, indem beide Oberflächenkonturen ausgehend von den Randmarkern, welche die KKG
von der GF abgrenzt, in eine vom Benutzer bestimmte Anzahl von Subkonturen aufgeteilt wurden.
Durch Verbindung der Endpunkte der korrespondierenden Subkonturen entstehen Teilflächen des
segmentierten Bereichs, deren Signalintensität eparat ausgewertet wurden.
Ähnlich wie bei den vertikalen Teilfl̈achen wurde zun̈achst auch bei der Berechnung der horizonta-
len Teilflächen vorgegangen. Hierbei wurde eine vom Benutzer definierte Anzahl von Konturen
erzeugt, die zur Oberfl̈ache parallel verlaufen und den Knorpel in seiner Tiefe unterteilen. Die
Flächen zwischen den sich schneidenden horizontalen und vertikalen Begrenzungskonturen wur-
den schließlich f̈ur die SI-Analyse herangezogen. Die Zahl der möglichen Teilfl̈achen war dadurch
begrenzt, dass bedingt durch das Bildrauschen nur eine ausreichende Menge an Bildpunkten in den
Teilflächen einen aussagekräftigen SI-Wert ergibt. Dies ist gerade in den Randbereichen, in denen
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der Knorpel schmal zuläuft, nicht geẅahrleistet. Aus diesem Grund wurden Regionen, deren Vo-
xelanzahl keine statistisch sichere Bestimmung der Signalintensität erlaubte, automatisch von der
Analyse ausgeschlossen.
Die ermittelten SI-Werte aus jedem Teilbereich wurden farbkodiert auf die 3D-Rekonstruktion den
Knorpels projiziert werden, so dass eine ortsaufgelöst SI-Analyse m̈oglich war. Zuvor war es not-
wendig, einen spezifischen horizontalen Tiefenbereich anzugeben, der auf die Oberfläche projiziert
werden sollte. Die Ergebnisse der Analyse konnten, aufgeschlü selt nach Zeilen- und Spaltennum-
mer, gespeichert und somit statistischen Analysen zugänglich gemacht werden. Obwohl speziell
für die SI-Analyse des Knorpels entwickelt, ist die gewählte Technik generell unabhängig von der
Form des zu untersuchenden Organs. Sie kann somit auch an anderen Organen zur Anwendung
kommen.
Kapitel 2
Grundlagen und Stand der Forschung
Dieses Kapitel befasst sich mit den Grundlagen und dem Stand der Forschung aus dem Bereich der
Knorpelforschung (insbesondere des hyalinen Knorpels), der Bilderzeugung und der Bildanalyse.
Bei der Beschreibung der Bildvorverarbeitungsmethoden wird insbesondere auf verschiedene Seg-
mentierungstechniken eingegangen, da der Segmentierung für alle folgenden Bildanalysen eine sehr
wichtige Bedeutung zukommt und sie gewissermaßen das “Nadelöhr” zwischen Rohdatensatz und
Bildanalyse darstellt. Der letzte Teil dieses Kapitels bezieht sich auf den Stand der Forschung der
drei Hauptthemen dieser Arbeit: 3D-Rekonstruktion, Krümmungsanalyse, Signalintensitätsanalyse.
2.1 Knorpelgewebe
Das Knorpelgewebe besteht zu 2-4% aus Zellen (Chondrozyten) und zu 96-98% aus der von ihnen
produzierten Interzellularsubstanz. Diese besteht ihrerseits aus einer Grundsubstanz und eingela-
gerten Fasern. Variationen dieser Grundbausteine lassen drei Arten von Knorpel unterscheiden:
• Hyaliner Knorpel (Gelenke, Rippen, Epiphysenfuge, Trachea, Kehlkopfskelett, knorpelige
Nasenscheidewand)
• Faserknorpel (Bandscheiben, Symphyse, Sehnenansätze, Meniskus)
• Elastischer Knorpel (Ohrmuschel, Epiglottis)
Hyaliner Knorpel kommt an vielen Stellen des menschlichen Körpers vor, insbesondere aber in syn-
ovialen (diathrotischen) Gelenken. Jugendlicher Knorpel besitzt eine milchig bläuliche F̈arbung,
wohingegen Knorpel̈alterer Menschen eine eher gelb-braune Färbung aufweist. Die kollagenen Fi-
brillen sind nur in polarisiertem Licht sichtbar, da sie durch Einwirkung der Chondroitinsulfate auf-
quellen und f̈ur geẅohnliche optische Geräte unsichtbar (“maskiert”) sind. Einzelne Knorpelstücke
werden von der Knorpelhaut (Perichondrium) umhüllt. Das Knorpelgewebe ist reich an Wasser (68-
85 Prozent) [29], der Anteil von Mineralsubstanzen liegt bei 4 Prozent. Fünf bis Zehn Prozent des
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Knorpels (ca. 50 Prozent der Grundsubstanz) wird von Proteoglykanen gebildet. Diese Proteogly-
kane werden aus langen Hyaluronsäuremolek̈ulen aufgebaut, an die sich sogenannte Kernprotei-
ne anheften. Die Glykosaminoglykanketten (hauptsächlich Chondroitrinsulfate und Keratansulfat)
sind radïar nach Art von “Flaschenbürsten” an die Kernproteine gebunden. Die Glykosaminogly-
kanketten sind̈uber zwei Mechanismen für den Schwelldruck des Knorpels verantwortlich. Durch
ihre hohe negative Ladungsdichte stoßen sie sich einerseits voneinander ab, zum anderen erzeugen
sie durch die Anlagerung von positiv geladenen Natrium Ionen einen osmotischen Druck. Dieser
bewirkt, dass sich Wassermoleküle in den Zwischenräumen einlagern [38] [39] [40]. Aus diesen Ab-
stoßungskr̈aften und dem osmotisch bedingten Druck leiten sich die viskoelastischen Eigenschaften
des Knorpels ab [40].
In die Grundsubstanz sind fibrilläre Elemente eingelagert, die beim hyalinen Knorpel zu 95 Prozent
aus Typ-II-Kollagen bestehen. Einen wesentlich kleineren Anteil machen Kollagenfibrillen des Typs
I, IX, X und XI aus. Die Anordnung der Kollagenfibrillen in den einzelnen Knorpelgeweben ist
nicht einheitlich. Ihre r̈aumliche Anordnung, bei der Typ-IX-Kollagen und kleine Proteoglykane
eine wichtige Rolle zu spielen scheinen [41] [42] [43], wirkt dem Quelldruck der Proteoglykane
entgegen und verleiht dem Knorpel eine hohe Zugfestigkeit [44] [45] [46].
Die nutritive Versorgung des Knorpels vollzieht sichüber Diffusion aus den Kapillarnetzen des
angrenzenden Perichondriums, dem subchondralen Knochen und aus der Synovialflüssigkeit. Im
Wesentlichen l̈asst sich f̈ur den nichtkalzifizierten Knorpel eine Dreizonen-Einteilung vornehmen,
die sich unter anderem an der Ausrichtung der Kollagenfibrillen orientiert [47]: Die oberfl̈achennahe
Tangentialzone weist parallel zur Gelenkfläche ausgerichtete Fibrillen auf während die in der Tiefe
gelegene Radiärzone senkrecht verlaufende Fibrillen zeigt, die in der kalzifizierten Knorpelzone
verankert sind. In der zwischen diesen Zonen gelegenen Transitionalzone weisen die Kolagenfibril-
len keine Vorzugsrichtung auf.
Der Druckbeanspruchung des Knorpels wirken in erster Linie Quelldruck und Reibungskräfte ent-
gegen, die beim druckbedingten Ausströmen des Wasser aus der Kollagen-Proteoglykan-Matrix
entstehen [48] [49] [50] [51]. Dies führt zu einem hydrostatischen Druckaufbau in der Matrix [52].
Zugbeanspruchung, welche insbesondere in Randbereichen des Knorpels und bei lokaler Druckbe-
anspruchung auftritt, wird hauptsächlich durch das kollagene Netzwerk aufgenommen.
2.2 Das menschliche Kniegelenk
Abb. 2.1 zeigt einen beschrifteten Schnitt durch ein Kniegelenk mit den hyalinen Knorpelplatten
der Patella, des Femurs und der Tibia. Der Patellaknorpel stellt beim Menschen im Normalfall die
dickste hyaline Knorpelplatte dar [53]. In den Gelenkḧohlen befindet sich die Synovialflüssigkeit,
die unter anderem die Reibung verringern soll. Das Gelenk ist eingefasst in die Gelenkkapsel, wel-
che zusammen mit B̈andern und Muskeln dem Gelenk Stabilität verleiht. Deutlich zu sehen ist
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die beim Kniegelenk ausgeprägte Inkongruenz zwischen den Gelenkflächen, die teilweise durch
die Meniski kompensiert wird. Inkongruenzen treten an den meisten Gelenken des menschlichen
Körpers auf und die Gelenkflächenkr̈ummungen korrespondierender Flächenabschnitte unterschei-
den sich teilweise sehr stark voneinander [54].
Abbildung 2.1: Schnitt durch den lateralen Bereich eines menschlichen Kniegelenks (aus Sobotta
[55])
2.3 Medizinische Bilderzeugungstechniken
In diesem Teil wird auf einige der wichtigsten heute gebräuchlichen Bilderzeugungsmethoden ein-
gegangen. Es soll dabei nicht der Versuch unternommen werden, eine detailierte Darstellung aller
Methoden vorzunehmen, sondern in erster Linie das Prinzip der jeweiligen Bilderzeugungsmetho-
de darzulegen und Beispiele einer technischen Realisierung zu geben. Auf diese Weise werden die
Grundlagen geliefert, die eine bessere Einordnung der MRT in Relation zu anderen Bilderzeugungs-
methoden erm̈oglichen. Der letzte Abschnitt wird sich dann im Detail mit der MRT beschäftigen.
14 Kapitel 2. Grundlagen und Stand der Forschung
2.3.1 Konventionelle R̈ontgentechnik
Das Prinzip der R̈ontgenaufnahme beruht darauf, dass die von der Röhre ausgehenden Röntgen-
strahlen beim Durchdringen eines Körpers je nach Gewebeart unterschiedlich stark absorbiert wer-
den. Die Intensiẗat der Strahlung wird nach Durchstrahlung des Körpers von Detektoren (Film,
Leuchtschirm) aufgezeichnet. Nur diejenigen Organe, die sich durch eine hohe Dichte bzw. Ato-
me mit hoher Ordnungszahl auszeichnen, bewirken eine starke Schwächung der Strahlung. Durch
Variation der Strahlḧarte lassen sich auch Organe mit unterschiedlichen Absorbtionskoeffizienten
darstellen, so dass bei sehr weicher, energiearmer Strahlung auch Weichteile auf dem Film sicht-
bar gemacht werden können. Diese M̈oglichkeit wird z.B. bei der Mammographie genutzt. Der
Nachteil der weichen Strahlung besteht jedoch darin, dass es zu einer verstä kt n Strahlenbelastung
kommt, da ein wesentlich größerer Anteil der ionisierenden Strahlung vom Körper absorbiert wird
und dort eine scḧadigende Wirkung entfalten kann. Das Prinzip der Röntgentechnik kommt bei den
unterschiedlichsten Bilderzeugungsverfahren zum Einsatz (Mammographie, Angiographie, Durch-
leuchtung) und bildet auch die Basis der später erl̈auterten Computertomographie.
Die klassische R̈ontgenaufnahme stellt die Projektion eines Körpervolumens auf eine Fläche dar
und erlaubt somit keine genaue räumliche Zuordnung einzelner Strukturen in drei Dimensionen.
Trotzdem hat sie einige Vorteile gegenüber den meistens recht aufwendigen 3D-Verfahren, da sie
fastüberall verf̈ugbar und vergleichsweise kostengü stig in der Anwendung ist. Auch in der Knor-
pelanalyse kommt sie zum Einsatz, indemüber die Gelenkspaltweite indirekt auf die Knorpeldicke
geschlossen wird [4]. Da jedoch nur eine 2D Projektion des Gelenkes sichtbar wird, macht es einen
entscheidenden Unterschied, in welchem Winkel die Röntgenstrahlen auf das Gelenk treffen. Es
wurden Anstrengungen unternommen [56] [57], die Gelenkposition ẅahrend der Aufnahme zu
standardisieren, um dennoch verlässliche vergleichende Studien und Verlaufsstudien möglich zu
machen.
2.3.2 Sonographie
Bildgebende Verfahren, die auf dem akustischen Echoeffekt beruhen, werden als Sonographie be-
zeichnet. Das Echo entsteht, wenn der Schallimpuls auf eine Grenzschicht im Gewebe trifft. Je
größer der Schallwellenwiderstand des Gewebes an dieser Grenzschicht ist, desto stärker i t die
Amplitude des reflektierten Signals. Unterschiedliche Gewebearten lassen sich also durch ihre ver-
schiedenen Schallwellenwiderstände identifizieren. Die Zeitdifferenz zwischen dem Austreten des
Schallimpulses und dem Eintreffen des Echos gibt Aufschlussüber die Entfernung des Gewebes
vom Schallkopf. Im Gegensatz zur Röntgentechnik lassen sich mit der Sonographie haupts¨ chlich
Weichteile darstellen. Beim̈Ubergang Weichteil/Knochen ist der Unterschied in der Schallimpe-
danz so groß, dass praktisch alle Schallwellen reflektiert werden. Körperregionen hinter solchen
Grenzschichten sind somit den Ultraschallwellen nicht mehr zugänglich.
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Aufgrund ihrer Weichteilsensitivität ist die Sonographie auch für die Untersuchung von Knorpel-
gewebe interessant. Problematisch ist dabei, dass der Gelenkknorpel normalerweise von Knochen
umgeben ist und somit In-vivo-Untersuchungen nur sehr bedingt durchführbar sind. Insbesondere
der A-Mode Ultraschall diente in einigen Untersuchungen als Validierung der MRT Knorpeldicken-
analysen [10], dieser kann jedoch nur am eröffneten Gelenk eingesetzt werden.
2.3.3 Szintigraphie
Ein Verfahren, welches insbesondere Stoffwechselprozesse sichtbar machen kann, ist die Szintigra-
phie. Dazu werden radioaktive Isotope in den Kreislauf gebracht; aus der Verteilung der Isotope im
Organismus kann dann erkannt werden, wo und wie stark diese Produkte vom Körper umgesetzt
bzw. angereichert werden. Die Messung der von den Isotopen emittierten Strahlung kann mit zwei-
oder dreidimensionalen Bildgebungsverfahren erfolgen.
Die hierbei verwendeteγ-Kamera besteht aus hexagonal angeordneten Photo-Multipliern, die in
der Lage sind, die von den Isotopen ausgestrahltenγ-Teilchen r̈aumlich und zeitlich aufgelöst zu
empfangen. Durch die Signalstärkeverteilung der Impulse in den Photo-Multipliern ist eine exakte
Feststellung des Ortes, an dem dasγ-Teilchen auftrifft, m̈oglich. Noch weiter gehen die Verfahren
der Emissionscomputertomographie (SPECT, PET), die eine dreidimensionale Darstellung der Ver-
teilung radioaktiver Stoffe im K̈orper erlauben. Die Bildrekonstruktion erfolgtähnlich wie bei der
Computertomographie durch eine ringförmige Anordnung der Detektoren. Knorpel eignet sich auf-
grund seiner schwachen Stoffwechselaktivität jedoch nicht f̈ur funktionelle Untersuchungen mittels
Szintigraphie.
2.3.4 Computertomographie (CT)
Bei der Computertomographie werden viele einzelne Projektionen einer Objektebene aufgenom-
men und danach zu einer zweidimensionalen Repräsentation der Schẅachungswerte dieser Ebene
rekonstruiert. Erste CT-Geräte nutzten einen bleistiftdicken Röntgenstrahl, mit dem für alle Win-
kel von 00 bis 1800 eine Projektion erzeugt wurde. Aus diesen 180 Projektionen konnte mittels
geeigneter R̈uckprojektionsalgorithmen wiederum ein Schichtbild erzeugt werden.
Heutige CT-Ger̈ate arbeiten mit F̈achern von R̈ontgenstrahlen, wobei das ganze Objekt simultan er-
fasst wird. Dies hat den Vorteil, dass eine rein rotatorische Bewegung der Röntgenr̈ohre ausreicht,
um das Schichtbild rekonstruieren zu können. Die einzelnen Fächerstrahlen werden so umsortiert,
dass sich wieder die ursprüngliche parallele Anordnung der Strahlen ergibt. Durch Verschiebung der
Röntgenr̈ohre oder des Patienten entlang der Körperachse im CT-Gerät ist es m̈oglich, dreidimen-
sionale Datens̈atze des K̈orpers oder bestimmter Teilvolumina zu erzeugen. Diese 3D-Datensätze
bestehen aus einer Anzahl von Schichtaufnahmen, wobei die Auflösung innerhalb der Schichten
normalerweise ein Vielfaches der Auflösung zwischen den Schichten beträgt. Die Schichtdicke der
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CT kann bis zu einem halben Millimeter dünn sein und ist durch die Dicke des Strahlenbü dels
begrenzt. Die Aufl̈osung innerhalb der Schicht wird durch die Anzahl der Projektionen und den Re-
konstruktionsalgorithmus bestimmt, sie beträgt bei konventionellen, klinischen Geräten bis zu 300
µm.
Ein entscheidender Faktor bei der Qualität der erzeugten Schichtbilder ist der Algorithmus zur
Rückstransformation der einzelnen Schichtprojektionen zu dem ursprünglichen 2D Schichtbild.
Hierbei bilden die Radon-Transformation und ihre Umkehrung die mathematische Grundlage. Die
größte praktische Bedeutung bei der Rückprojektion kommt der Fourier-Transformation zu. Wei-
tere, in der Praxis weniger relevante Methoden stellen die Radon-Resolvente und der algebraische
Ansatz dar.
Die unterschiedlichen Schwächungswerte der Organe gegenüber R̈ontgenstrahlung, welche durch
verschiedene Grauwerte im rekonstruierten Schichtbild sichtbar sind, werden in Houndsfield-
Einheiten (HE) angeben. Dies ist gleichbedeutend mit einer Normierung auf den Schwächungswert
des Wassers:µrel =
µOb j−µH2O
µH2O
·K(K hat den Wert 1000), welcher mit Null festgelegt wird. Weichtei-
le lassen sich aufgrund ihrer eng zusammen liegenden Schwächungswerte in der CT nur begrenzt
voneinander trennen. Gute Kontraste liefert die Lunge und der Knochen. Aufgrund der beschränk-
ten Kontraste zwischen verschiedenen Weichteilen ergibt sich bei der CT dasselbe Problem wie bei
der klassischen R̈ontgenaufnahme: Knorpel kann praktisch nur indirektüber die Gelenkspaltweite
analysiert werden. Einen wichtigen Vorteil gegenüber dem zweidimensionalen Röntgenbild stellt
jedoch die M̈oglichkeit dar, die Gelenkspaltweite unabh¨ ngig von bestimmten Projektionsrichtun-
gen analysieren zu können, da sich aus dem 3D-Datensatz das gesamte Gelenk rekonstruieren lässt.
2.3.5 Magnetresonanztomographie (MRT)
Während der wesentliche Parameter für verschiedenen Schwächungskoeffizienten bei der CT die
Gewebedichte ist, erzeugt die MRT Bildkontraste, die aus verschiedenen Parametern (Protonendich-
te, Relaxationszeiten) resultieren. Damit erweitert die MRT-Technik die diagnostischen Möglich-
keiten und es k̈onnen auch Gewebe visuell voneinander getrennt werden, die in der CTähnliche
Houndsfield-Einheiten aufweisen. Dies lässt sich insbesondere bei der Analyse des Gelenkknorpels
nutzen, da auf diese Weise nicht nur eine indirekte Auswertungüber die Gelenkspaltweite, sondern
eine explizite 3D-Analyse des Knorpels möglich wird.
Die Entwicklung beziehungsweise Weiterentwicklung von Bildverarbeitungsmethoden zur Knorpe-
lanalyse aus MRT-Datensätzen stellt den Kernbereich dieser Arbeit dar. Daher soll an dieser Stelle
genauer auf die MRT-Technik eingegangen werden. An dieser Stelle sei auch auf zweiÜbersichts-
artikel zu diesem Thema hingewiesen [58] [59].
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Physikalische Grundlagen
Kernspin und magnetisches Moment MRT-Untersuchungen sind immer dann möglich, wenn
das zu untersuchende Gewebe Atomkerne mit einem magnetischen Kernmomentµ besitzt. Ein sol-
ches Kernmoment tritt dann auf, wenn ein Atomkern eine ungerade Nukleonenanzahl und damit im
Grundzustand einen von Null unterschiedlichen Kerndrehimpuls aufweist. Ladungsträger, die sich
bewegen (in diesem Fall der Atomkern), erzeugen immer ein magnetisches Feld, dessen Richtung
und Sẗarke durch das magnetische Moment~µ beschrieben wird. Wasserstoff ist mit nur einem Pro-
ton im Atomkern das einfachste Atom mit ungerader Nukleonenzahl und besitzt zudem das größte
magnetische Kernmoment. Es kommt praktischüberall in organischem Material vor und spielt da-
her eine herausragende Rolle bei der Bildgebung durch Magnetresonanz. Im feldfreien Raum befin-
den sich die magnetischen Momente in einem ungeordneten Zustand. Wird diesem Raum jedoch ein
starkes̈außeres Magnetfeld−→B0 überlagert, richten sich die Kernmomente entlang desäußeren Feldes
aus, indem sie sich entweder parallel oder antiparallel im Verhältnis von ca. 10000096:10000000
(bei 1,5 Tesla) zu diesem stellen. Die stärkere Besetzung des energieärmeren parallelen Zustands
erzeugt ein messbares magnetisches Feld−→M in Richtung des̈außeren Magnetfeldes. Die Kernmo-
mente sind jedoch nicht genau in die Richtung desäußeren Feldes−→B0 ausgerichtet, sondern präze-
dieren um dieses mit der Lamor-Frequenzω0. Die Lamorfrequenz ist abhängig von dem Betrag von
−→
B0 und dem gyromagnetischen Verhältnisγ : ω0 = γB0.
Resonanz- und RelaxationsprozesseWird von außen ein zusätzliches Magnetfeld−→B1 einge-
strahlt, welches senkrecht zu−→B0 steht und mit der Lamorfrequenz (Resonanzfrequenz) um dieses
rotiert, dann kann das thermische Gleichgewicht des Systems gestört und die Magnetisierung−→M
gedreht werden. D.h.−→M zeigt dann nicht mehr in Richtung desäußeren Feldes−→B0, sondern beginnt
mit der Frequenzω1 um das Feld
−→
B1 zu rotieren.
Zeigt die Magnetisierung−→M vor dem Einstrahlen des Feldes−→B1 in Richtung von
−→
B0, so wird sie in
der Zeittp um den Winkelα = ω1tp gedreht. Betrachtet man nun den Vektor
−→
M , so kann man diesen
in zwei Komponenten aufteilen, deren Größen abḧangig vonα (FA) sind (Abb.2.2). Die Kompo-
nente−→Mz (Längsmagnetisierung) ist der Anteil der Gesamtmagnetisierung, der in z-Richtung, d.h.
in Richtung des̈außeren Feldes−→B0 zeigt. Die Komponente
−→
Mxy (Quermagnetisierung) ist der Anteil
von−→M , der auf die x,y-Ebene entfällt. Wählt man nun beispielsweise einen Kippwinkelα von 900,
so steht nach dem Ausschalten von−→B1 die Magnetisierung senkrecht auf
−→
B0 und entspricht der Quer-
magnetisierung, ẅahrend die L̈angsmagnetisierung Null beträgt. Ein Hochfrequenz-Impuls (HF-
Impuls) mit der Frequenzωa, der
−→
M um 900 dreht, wird 900-Impuls genannt. Nach Ausschalten
des entsprechenden HF-Impulses dreht−→M wieder in seine Ursprungsrichtung entlang des Feldes
−→
B0 zurück. D.h. die Quermagnetisierung geht auf Null zurück und die L̈angsmagnetisierung ent-
spricht wieder−→M . Dieser Vorgang, die Wiederherstellung des thermischen Gleichgewichtes, wird
als Relaxation bezeichnet, wobei zwei verschiedene Relaxationsprozesse unterschieden werden:
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Abbildung 2.2: Wird die MagnetisierungM durch einen Hochfrequenz-Impuls um den Winkelα
(FA) ausgelenkt, wird sie in eine Längs- und Querkomponente,Mz undMxy, zerlegt.
• Die Relaxation der L̈angsmagnetisierung−→Mz wird beschrieben durch die Spin-Gitter- Rela-
xationszeit T1
• Die Relaxation der Quermagnetisierung−→Mxy wird beschrieben durch die Spin-Spin- Relaxa-
tionszeit T2
Abbildung 2.3:links: Relaxation der L̈angsmagnetisierung mit der Relaxationszeit T1;rechts: Re-
laxation der Quermagnetisierung mit der Relaxationszeit T2.
Der Kurvenverlauf der beiden Relaxationsprozesse ist in Abbildung2.3dargestellt. Die sich zeitlich
ändernden Magnetfelder−→Mz und
−→
Mxy induzieren ihrerseits in einer geeigneten Spule einen Strom,
der durch seinen Verlauf Informationenüber die T1- und T2-Zeiten enthält (Kernresonanzsignal).
Da die T1- und T2 Zeiten gewebespezifisch sind, lässt sich mit ihrer Hilfe ein Kontrast zwischen
verschiedenen Gewebearten erzeugen und darstellen.Über verschiedene technische Parameter, die
Repetitionszeit (TR), die Echozeit (TE) und den Kippwinkel (FA), lässt sich eine Wichtung zugun-
sten des T1- oder T2-Kontrastes erzeugen. Die TR-Zeit stellt dabei die Zeit dar, die man verstreichen
lässt, bevor der n̈achste HF-Impuls eingestrahlt wird. Sie liegt im Bereich von wenigen Millisekun-
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den. Bei der TE-Zeit handelt es sich um die Zeitdauer vor der nächsten Phasenkohärenz, verbunden
mit einem Signalmaximum. Der FA-Winkel gibt Auskunftüber den anf̈anglichen Auslenkungs-
winkel des Magnetisierungsvektors−→M . Bei Spinechosequenzen beträgt er 900, bei den schnelleren
Gradientenechosequenzen jedoch weniger als 900.
Ortskodierung und Bildrekonstruktion
Wirkt auf den ganzen K̈orper das gleichëaußere Magnetfeld−→B0, dann weist jedes einzelne Volu-
menelement auch die gleiche Lamorfrequenz auf. Somit werden bei einer Anregung durch−→B1 alle
−→
M -Vektoren ausgelenkt, wobei das empfangene Signal eine Summe der Kernresonanzsignale aller
Teilvolumina darstellt. In diesem Fall ist es unmöglich, eineörtliche Zuordnung eines bestimm-
ten T1- oder T2-Kontrastes vorzunehmen. Es bedarf daher besonderer Methoden, um das empfan-
gene Kernresonanzsignal einem spezifischen Teilvolumen zuordnen zu können. Sind erst einmal
Datens̈atze mit verschiedenen Ortskodierungsverfahren erzeugt worden, bedarf es geeigneter Bild-
rekonstruktionsmechanismen, die die Signalintensität information ortsaufgelöst wiederherstellen
können.
Ortskodierung Wenn man das Messobjekt, z.B. einen menschlichen Körper, in kleine qua-
derförmige Volumenelement (Voxel) aufteilt, besteht die Aufgabe darin, die Beiträge der einzel-
nen Voxel zum Summensignal voneinander zu unterscheiden. Dies gelingt, indem man dem ma-
gnetischen Grundfeld−→B0 ein weiteres magnetisches Feldüberlagert, welches eine definierte Orts-
abḧangigkeit aufweist.̈Uberlagert man beispielsweise dem Grundfeld−→B0 einen magnetischen Gra-
dienten in Richtung des Grundfeldes (z-Achse), so ergibt sich für die Lamorfrequenz eine Funktion
entlang der z-Koordinate:ω(z) = γ(B0 + Gzz). Bei einer Anregung durch
−→
B1 mit ω1 wird nur eine
Schicht aus dem thermischen Gleichgewicht gebracht und liefert somit einen Anteil an dem aufge-
nommenen Gesamtsignal, welche die Bedingungω(z) = ω1 erfüllt.
Nach der selektiven Anregung derjenigen Körperschicht mitω(z) = ω1 müssen die einzelnen Voxel
innerhalb dieser Schicht räumlich kodiert werden. Dies geschieht durch die Frequenz- und Pha-
senkodierung. Bei der Frequenzkodierung wird dem Kernresonanzsignal während der Auslesepha-
se ein weiteres Gradientenfeldüberlagert. Eine Fourier-Transformation ermöglicht eine Trennung
dieser einzelnen Frequenzkomponenten und somit eineörtliche Zuordnung der Signalintensitäten
innerhalb der Schicht. Bei der Phasenkodierung wird vor der Signalerfassung für eine bestimm-
te Zeit ein Phasenkodiergradient eingeschaltet. Während der Einschaltphase des Gradienten ha-
ben Magnetisierungskomponenten verschiedener Orte einen unterschiedlich schnellen Umlaufsinn.
Hieraus ergibt sich eine Phasendifferenz, in der die Ortsinformation kodiert ist.
Bildrekonstruktion Die angewandten Bildrekonstruktionsmechanismen unterscheiden sich in er-
ster Linie durch die Kombination der vorher erwähnten Verfahren zur Ortskodierung. Ein einfaches,
20 Kapitel 2. Grundlagen und Stand der Forschung
wenngleich heutzutage un¨ bliches Verfahren zur Bildrekonstruktion stellt die Projektionsrekon-
struktionsmethode dar. Hierbei werden pro betrachteter Schichtebene durch Drehung des Ausle-
segradienten N Projektionsprofile (bestehend aus jeweils N Punkten) erzeugt. Durch eine gefilter-
te Rückprojektion l̈asst sich die Signalintensitätsverteilung der Schicht rekonstruieren. Eine ge-
bräuchlichere Methode zur Bildrekonstruktion stellt die 2D-Fourier-Methode dar. Dabei wird eine
kombinierte Phasen- und Frequenzkodierung zweier orthogonaler Gradienten erzeugt. Die Bild-
gebungssequenz wird mit einer Frequenzkodierung pro Schicht N-mal für verschiedene Werte des
Phasenkodiergradienten wiederholt und die Signalintensitätsverteilung derN×N Pixel mittels einer
Fourier-Transformation rekonstruiert.
Die 3D-Fourier-Methode erweitert das 2D-Verfahren um eine weitere Phasenkodierung. Aufgrund
der daraus resultierenden langen Messzeiten lässt sich diese Methode allerdings nur mit Schnell-
bildsequenzen realisieren. Der Vorteil der Mehrschichttechnik liegt darin, dass die relativ lange
Zeit, welche das Spinsystem für die Relaxation ben̈otigt, genutzt wird, um zeitlich versetzt schon
benachbarte Schichten anzuregen und auszuwerten. Dadurch können verschiedene Schichten nahe-
zu simultan erfasst werden; hiermit lässt sich die sequenzielle Anwendung der 2D-Fourier-Methode
zur Erzeugung eines 3D-Datensatzes erheblich beschleunigen.
Bildkontrast und spezielle Bildgebungssequenzen
Durch Wahl geeigneter Impulsfolgen lässt sich in der MRT der Bildkontrast zwischen bestimmten
Gewebestrukturen erhö en. In der Praxis wird versucht, eine der beiden Relaxationszeiten (T1,
T2) im Vergleich sẗarker zu wichten. Man spricht dann von T1- oder T2- gewichteten Sequenzen.
Erreicht wird dies durch Variation der TR- bzw. TE-Parameter.
• T1-Wichtung:TE T2,TR≈ T1
• T2-Wichtung:TE≈ T2,TR T1
Im Folgenden werden einige Sequenzen, die für diese Arbeit von gr̈oßere Bedeutung sind, genauer
beschrieben.
Spinechosequenz Die Spinecho (SE)-Sequenz, heute häufiger Turbo-SE, wird in der klinischen
Routine sehr ḧaufig verwendet. Die Spinechosequenz ermöglicht eine sehr genaue Messung der
T2-Zeit, da der Einfluss von Feldinhomogenitäten auf die Relaxation der Quermagnetisierung mit
dieser Sequenz minimiert werden kann. Dies ist möglich, weil die Dephasierung der Querma-
gnetisierung durch die zeitlich konstanten Feldinhomogenitäten reversibel ist. Hierdurch kann die
tats̈achliche, substanzspezifische Relaxationszeit ermittelt werden. Technisch wird die Spinecho-
sequenz durch die Impulsfolge 900− τ−1800− τ−Akquisitionrealisiert. Nach Einstrahlung des
900 Pulses ist die Quermagnetisierung maximal, d.h. alle Magnetisierungsanteile sind in Phase und
um 900 gedreht. Im Anschluss daran beginnt die Dephasierung der Quermagnetisierung, hervor-
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gerufen durch fluktuierende lokale Zusatzfelder und Inhomogenitäten imäußeren Magnetfeld−→B0.
Nach der Zeitdauerτ wird ein 1800-Puls eingestrahlt, der eine Spiegelung der einzelnen Magneti-
sierungsanteile bewirkt. Dieser 1800-Puls kehrt praktisch die Dephasierung um, welche durch die
Feldinhomogeniẗaten verursacht wurde. Er erzeugt eine Rephasierung, die wiederum nach der Zeit-
dauerτ abgeschlossen ist. Das Ende der Rephasierung ist durch ein weiteres Maximum (Echo) der
Quermagnetisierung gekennzeichnet, welches gemäß der tats̈achlichen substanzspezifischen Rela-
xationszeit T2 gegen̈uber dem vorherigen Maximum abgeschwächt ist.
Durch Wiederholung dieses 1800-Pulses (Multiechosequenz) kann der exponentielle Abfall der
Quermagnetisierung nachgebildet werden (Abb.2.3). Die Signalintensiẗat der Spinechosequenz
ergibt sich aus:SSE = ρ · (1− e−
TR
T1 ) · e− TET2 . Die Zeitdauer zwischen zwei aufeinander folgenden
Maxima wird Echozeit (TE) genannt. Sie setzt sich aus der Summe der De- und Rephasierungszeit
(TE = 2τ) zusammen und stellt, zusammen mit der Repetitionszeit und dem Kippwinkel (siehe
2.3.5), einen wichtigen Parameter bei der Erzeugung maximaler Bildkontraste dar.
Gradientenechosequenz (GE-Sequenz)Um die Akquisitionszeiten so gering wie möglich zu
halten, wird ḧaufig die GE-Sequenz eingesetzt. Sie gehört zu den Sequenzen mit Kleinwinkelanre-
gung, d.h. dass der Kippwinkel FA unter 900 gehalten wird. Hierdurch kann die TR und die Ak-
quisitionszeit entscheidend verkürzt werden. Ein weiterer Vorteil der GE-Sequenz bestehen darin,
dass der 1800-Impuls zur Erzeugung des Spinechos wegfällt und eine geringere Energie im Körper
deponiert wird. Jedoch können ohne den 1800-Impuls die Dephasierung der Spins aufgrund der
Feldinhomogeniẗaten sowie die chemischen Verschiebungen nicht kompensiert werden. D.h. die
Relaxationszeit T2 kann nicht exakt bestimmt werden.
FLASH-Sequenz Die FLASH-Sequenz (Fast Low Angle Shot) ist eine schnelle GE-Sequenz.
Durch ein zus̈atzliches Gradientenfeld wird die Dephasierung der Quermagnetisierung kompen-
siert, welche durch den Schichtauswahl- und Frequenzkodiergradienten verursacht wird. Hierdurch
kommt es zu einem Gradientenecho. Das Besondere an der FLASH-Sequenz ist dabei, dass die
Quermagnetisierung nach der Datenakquisition zerstört (“gespoilt”) wird, bevor eine neue Sequenz-
folge gestartet wird. Im Gegensatz zur SE-Sequenz ist die erzeugte Signalintensität der FLASH-
Sequenz vom Kippwinkel abhängig:SFLASH = ρ · (1−e
− TRT1 )sinFA
1−e−
TR
T1 cosFA
· e− TET2∗ . Die FLASH-Sequenz hat
dieselben Vorteile (hohes Signal bei kleinen TR-Zeiten, kurze TE-Zeiten) und Nachteile (Magnet-
feldinhomogeniẗaten und chemische Verschiebungen kö nen nicht kompensiert werden [T2∗] und
verfälschen somit die wahre T2-Zeit) wie andere GE-Sequenzen.
Fettsättigung Zum Bildsignal tragen in der MRT im Wesentlichen zwei Protonenkomponenten
bei, diejenige der frei beweglichen Wassermolekü und diejenigen derCH2-Gruppen der mobilen
Fetts̈auren. Zwischen den beiden Protonenkomponenten ergibt sich durch chemische Verschiebung
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ein Bildartefakt (z.B. an der Knorpelknochengrenze). Dieses kann jedoch durch einen Präparati-
onspuls, der vor dem eigentlichen Anregungsimpuls eingestrahlt wird, unterdrückt werden. Durch
sogenannte CHESS (“chemical shift selective”) Vorpulse wird die Resonanzlinie derCH2-Protonen
abges̈attigt, wodurch bei der relevanten Impulsfolge nur noch die im Wasser gebundenen Protonen
angeregt werden. Diese Methode bedarf eines sehr homogenen Magnetfeldes, was durch spezielle
Shim-Prozeduren erreicht wird. Gerade bei der Visualisierung des Knorpels spielt die Fettsätti-
gung eine wichtige Rolle, da nur so in T1-gewichteten Sequenzen der nötige Kontrast zwischen
Knorpel und markhaltiger Knochensubstanz ermöglicht werden kann [60]. Abbildung 2.4a zeigt
ein typisches sagittales Schichtbild des Kniegelenks einer FLASH-Sequenz mit Fettsättigung durch
Vorpuls.
Abbildung 2.4: a,b MRT-Schichtbilder eines Kniegelenks in sagittaler (a) und transversaler (b) Ori-
entierung. Der sagittale Schnitt wurde mit einer 3D-FLASH-Sequenz mit Fettsättigung erzeugt,
beim transversalen Schnitt wurde eine selektive Wasseranregungssequenz verwendet. In beiden
Bildern zeichnet sich der Knorpel durch eine hohe Signalintensität gegen̈uber dem umgebenden
Gewebe aus.
Selektive Wasseranregung Die sogenannte selektive Wasseranregung (WE) ermöglicht deutlich
kürzere Messzeiten (<50%) als die Fetts̈attigung mit frequenzselektivem Vorpuls. Es wird ein der
frequenzselektiven Fettvorsättigung vergleichbarer Bildkontrast erreicht, der es erlaubt, den Knor-
pel gut vom umgebenden Gewebe unterscheiden zu können. Die Reduktion der Repetitionszeit
(TR-Zeit) kommt im Wesentlichen durch den Einsatz eines binomialen Anregungspulsschemas zu-
stande [61] [62] [63] [64]. Die Amplitude des Anregungspulses wird dabei im Verhältnis 1:2:1 va-
riiert. Letztlich resultiert eine Nettoanregung der nicht fettgebundenen Protonen aus der geeigneten
Wahl der Zeitr̈aume zwischen den separaten kurzen Anregungspulsen. Eine zusätzliche Reduktion
der TR-Zeit wird durch eine Verringerung der Bandbreite erreicht. Das zieht eine entsprechende
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Reduktion (ca. 30%) des Signal- und Kontrast-zu-Rausch Verhältnisses nach sich, ohne jedoch den
durch die Sequenzparameter vorgegebenen Bildkontrast zu beeinträchtigen. Abbildung2.4b zeigt
ein transversales Schichtbild des Kniegelenks, welches mit einer Wasseranregungssequenz akqui-
riert wurde.
Magnetisierungstransfer Mit dem Magnetisierungstransfer lassen sich Wasserprotonen mit ho-
her Mobilität (H f ) von Protonen in Makromolek̈ulen mit reduzierter Mobiliẗat (Hr ) unterscheiden.
Die T2-Zeiten der Wasserprotonen (> 40ms) sind im allgemeinen ḧoher als diejenigen derHr -
Protonen (< 100µs). Entscheidend ist, dass diese beiden Protonenpools durch intermolekulare Pro-
zesse miteinander im Austausch stehen und dass dadurch eineÄnderung der Magnetisierung eines
Bereiches einen Einfluss auf den anderen Bereich hat. Diese Kopplung wird Magnetisierungstrans-
fer (MT) genannt.
Durch frequenzselektive Präparationsimpulse werden dieHr -Protonen ges̈attigt, was zu einer Ab-
nahme des MRT-Signals derH f -Protonen f̈uhrt [65] [66]. Über diese Methode lassen sich indirekt
Aussagen̈uber den Gehalt von Makromolekülen im Gewebe treffen, da die Abnahme der Signal-
intensiẗat derH f -Protonen nach dem Präparationsimpuls im Verḧaltnis zu dem Vorhandensein der
Makromolek̈ule steht. Gerade bei der Knorpelanalyse bietet der Magnetisierungstransfer interessan-
te Anwendungsgebiete, weil nur eine begrenzte Anzahl von Makromolekülen im Knorpelgewebe
vorhanden ist, die einen Einfluss auf dieH f -Protonen haben k̈onnen. Aus diesem Grund glaubt man,
über MT-Differenzbilder Aussagen̈uber den biochemischen Aufbau des Knorpels treffen zu können
[65] [67] [68] [69]. Abbildung2.5a zeigt ein aus zwei Datensätzen berechnetes MT-Schichtbild.
Abbildung 2.5:a: Schichtbild des Magnetisierungstransfers aus einem 3D-Datensatz.b: Schicht-
bild der Protonendichte aus einem 3D-Datensatz. Im linken Bereich der Bilder ist das mitgeführ e
Phantom zu erkennen.
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Protonendichte (ρ) Wie bereits erẅahnt, spielt die Protonendichte bei der Kontrastgebung im
Gegensatz zu den T1- und T2-Zeiten eine eher untergeordnete Rolle. Es kann jedoch von Interesse
sein, eine quantitative Aussageüber die Protonendichte eines bestimmten Gewebes zu treffen, wenn
damit spezifische Informationen̈uber die Gewebezusammensetzung verbunden sind. Im Allgemei-
nen wird die Protonendichte mit der Konzentration freier Wasserprotonen in Verbindung gebracht
und gibt daher Aufschluss̈uber den Wassergehalt. Für die Bestimmung des Wassergehaltes im Ge-
lenkknorpel wurde von Selby et al. [70] ein Verfahren vorgestellt, bei dem durch Variation der
Echozeit und des Kippwinkels drei verschiedene, unabhängige Bilddatens̈atze von demselben Ob-
jekt erzeugt werden. Da in der Gleichung zur Signalintensität genau drei Unbekannte Parameter
(T1, T2, ρ) auftauchen, k̈onnen die drei unabhängigen Datens̈atze zur Aufl̈osung der Gleichung
nachρ verwendet werden (siehe unten). Abbildung2.5b zeigt ein aus drei Datensätzen berechnetes
Protonendichte-Schichtbild.
2.4 Validierung und Präzision der MRT-Knorpelanalyse
Aufgrund ihrer in1.1 dargelegten vorteilhaften Eigenschaften, bietet sich die MRT für eine quan-
titative Knorpelanalyse an, bei der morphologische Parameter wie Volumen, Dicke und Gelenk-
flächengr̈oße direkt untersucht werden können. Besonders T1-gewichtete, fettunterdrückte Gradi-
entenechosequenzen [12] [60] haben sich in den letzten Jahren bei der quantitativen morphologi-
schen Analyse durchgesetzt. Sie erzeugen einen hohen Kontrast des Knorpels mit den umgebenden
Geweben. Die Technik der selektiven Wasseranregung eignet sich aufgrund der geringen Akquisi-
tionszeiten besonders gut für die Knorpelanalyse [62] [63] [64].
Die meisten quantitativen MRT Analysen des menschlichen Knorpels wurden bislang am Knie
durchgef̈uhrt, da der Knieknorpel bei gesunden Individuen die größte Dicke aufweist und beim Pa-
tienten am fr̈uhesten Anzeichen für eine Degeneration zeigt. MRT-Volumen-Messungen des Knie-
knorpels wurden von verschieden Arbeitsgruppen validiert. Bei Verwendung von fettunterdr¨ ckten
FLASH-Sequenzen zeigte sich an Präparaten, dass die Ergebnisse um nicht mehr als ca. 5% von
demjenigen bei Anwendung einer Wasserverdrängungsmethode [13] [15] [71] [72], anatomischen
Schnitten [73] [74] oder der CT-Arthrographie [16] [54] abwichen. Auch die regionale Verteilung
der Knorpeldicke zeigte eine gutëUbereinstimmung mit den Ergebnisse aus anatomischen Schnit-
ten [73] [74] [75], dem A-Mode Ultraschall [10] [63], der CT-Arthrographie [16] [63] und der
Stereophotogrammetrie [18]. Diese Ergebnisse wurden auch bei variierenden Schichtorientierun-
gen besẗatigt [54]. Die Reproduzierbarkeit bei In-vivo-Messungen war relativ hoch [11] 13] [71]
[72] [74] [76] [77]. Die Pr̈azision lag zwischen 1% und 3,9% und war deutlich geringer als die inter-
individuelle Variation [12]. Die Langzeit-Pr̈azision ist zwar etwas geringer als bei Kurzzeit-Studien,
aber die Differenz ist relativ gering. Für die Berechnung der Knorpeldicke ergaben sichähnliche
Pr̈azisionsfehler wie bei der Volumenmessung [21]. Auch bei anderen Gelenken (Metakarpophalan-
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gealgelenk, Ellbogengelenk, Rückfuß) konnten zufriedenstellende Präzisionen festgestellt werden
[63] [78] [79].
2.5 Bildvorverarbeitung
Im Folgenden soll allgemein auf Bildverarbeitungsmethoden eingegangen werden. Die hier vor-
gestellten Verfahren sind dabei selbsverständlich nicht nur auf MRT-Bilddatensätze anwendbar,
sondern erm̈oglichen eine Bearbeitung von Bilddaten aus beliebigen Bilderzeugungssystemen (CT,
Ultraschall, R̈ontgen, usw.). Der erste Teil dieses Abschnitts wird kurz auf die Bildverbesserung
eingehen, insbesondere solche Methoden, die bei der Darstellung des Gelenkknorpels zum Einsatz
kommen. Der zweite Abschnitt beschäftigt sich mit der Segmentierung von Bildstrukturen.
2.5.1 Bildverbesserung
Erzeugung isotroper Datens̈atze
Die vom MRT-Scanner gelieferten 3D-Datensätze haben im allgemeinen nicht die gleiche Auflösung
in allen drei Raumrichtungen. Die sogenannte “in-plane-resolution”, d.h. die Auflösung innerhalb
der Bildschicht, ist oftmals um den Faktor 10 größer als die Aufl̈osung zwischen den Schichten. Bei
einigen Anwendungen ist es allerdings nötig, einen isotropen (gleiche Auflösung in alle Raumrich-
tungen) Datensatz zu erzeugen, d.h. den Datensatz mit neuen Schichten aufzufüllen. Die einfachste
Methode stellt dieÜbertragung der Voxel-Grauwerte einer Schicht auf alle zu erzeugenden Zwi-
schenschichten bis zur nächsten Originalschicht dar. Dieses Verfahren ist sehr schnell, erzeugt aber
amÜbergang von der letzten Zwischenschicht zur nächsten Originalschicht unter Umständen einen
Grauwertsprung. Bei der linearen Interpolation wird jeweils zwischen den Grauwerten (g) zwei-
er Voxel in benachbarten Schichten (g(x,y,z) bzw. g(x,y,z+ 1)) linear interpoliert. Obwohl dieses
Verfahren recht einfach zu realisieren ist, hat es den Nachteil, dass in denÜberg̈angen zu den Ori-
ginalschichten keine kontinuierlichen Grauwertüberg̈ange erzeugt werden können. Dieser Nachteil
kann durch den Einsatz von Spline-Funktionen kompensiert werden, indem die Grauwerte von kor-
respondierenden Voxeln verschiedener Schichten als Stützpunkte eines Splines betrachtet werden.
Somit lassen sich kontinuierlichëUberg̈ange zwischen den Grauwerten erzeugen. Hierzu werden
aus dem Grauwertverlauf der Spline-Funktion die Zwischenschichten berechnet, die zur Erzeugung
eines isotropen Datensatzes notwendig sind. Die Grauwert-Spline-Funktion muss allerdings für je-
des einzelne Voxel der Bildebene berechnet werden (bei einer 256× -Matrix sind das 65536
Voxel), was relativ zeitaufwendig ist.
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Kontrastverbesserung
Um den Kontrast der erzeugten MRT-Bilder zu verbessern, wurde die Grauwertspreizung oder auch
Histogrammspreizung angewendet [5]. Die Transformation T, die dabei mit den ursprünglichen
Grauwerten durchgeführt wird, kann durch die folgende Formel beschrieben werden:
T(g) =

gmin für 0≤ g< gmin
(g−gmin)·(G−1)
gmax−gmin für gmin≤ g≤ gmax
gmax für gmax< g≤G−1
(2.1)
g stellt den aktuellen Grauwert dar, G den maximal darstellbaren Grauwert (z.B. 256 bei 1 Byte-
Darstellung) undgmin bzw. gmax den zu definierenden Minimal- bzw. Maximalgrauwert, auf die
das Ausgangsbild begrenzt werden soll. Mit dieser Methode lassen sich oftmals wesentlich größere
Kontraste erzielen, was insbesondere die optische Trennung zwischen Knorpel und Synovialflüssig-
keit bzw. zwischen Knorpel und Knochen deutlich verbessert.
2.5.2 Segmentierung
Die hervorgehobene Darstellung von inhaltlich zusammenhängenden Regionen durch Zusammen-
fassung benachbarter Bildpunkte, die einem Homogenitätskriterium gen̈ugen, nennt manSegmen-
tierung. Die darauf folgende inhaltliche Beschreibung und Zuordnung des segmentierten Bereichs
bezeichnet man alsKlassifikation. Segmentierung und Klassifikation stellen die Brücke zwischen
der reinen Pixelinformation des Eingabebildes und einer symbolischen Beschreibung der Bildinhal-
te für weitere Bearbeitungsschritte her. Bis heute ist es nur in Teilbereichen gelungen, diese Lücke
zu schließen, wobei Computeralgorithmen noch weit von der Leistungsfähi keit des menschlichen
visuellen Systems entfernt sind. Bei der Segmentierung werden aus dem Bild selbst abgeleitete In-
formationen zur Bildung von Gruppen von Bildpunkten genutzt. Solche Information kön en z.B.
der Grauwert oder die Textur eines Objektes sein. Eine mögliche Einteilung in unterschiedliche
Segmentierungstechniken gliedert sich in punkt-, kanten-, regionen- und texturorientierte Verfah-
ren.
Punktorientierte Verfahren
Dieses Verfahren konzentriert sich nur auf den Grauwert des jeweils betrachteten Bildpunktes als
Homogeniẗatskriterium. Dabei wird davon ausgegangen, dass jedes Objekt mit einem Maximum
im Grauwerthistogramm korrespondiert. Punktorientierte Verfahren ordnen demnach jedes Pixel
einem bestimmten Grauwertbereich zu, ohne jedoch zusammenhängende Regionen erzeugen zu
können. Sie sind sehr schnell und einfach berechenbar, erfordern aber in jedem Fall eine Nachbe-
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arbeitung und sind daher eher als Teilschritte in komplexen Bildverarbeitungsketten gebräuchlich.
Gemeinhin bekannte punktorientierte Verfahren stellen die globalen-, lokalen- und dynamischen
Schwellwertverfahren dar.
Kantenorientierte Verfahren
Wird das Homogeniẗatskriterium f̈ur Regionen auf bestimmte Eigenschaften der Regionsbegren-
zung erweitert, so f̈uhrt dies zu kantenorientierten Segmentierungsverfahren. Weist eine Region
eine klare Berandung auf, dann ist ihre Beschreibung durch Angabe einer Randkurve möglich. In
diesem Fall sollte aber auch umgekehrt eine Ermittlung der Region durch Extraktion von Teilkanten
und deren Zusammenfassung zu gesamten Regionsbegrenzungen mö lich sein. Es werden der par-
allele (pixelorientierte) Ansatz und der sequenzielle (linienorientierte) Ansatz unterschieden. Beim
parallelen Ansatz wird das Bild erst mit Laplace- oder Gradientenoperatoren bearbeitet und da-
nach durch Schwellwertbildung ein zusammengehör nder Bereich extrahiert. Probleme treten bei
unterbrochenen Kanten auf und wenn mehreren Regionen gleichzeitig segmentiert werden sollen.
Bei sequenziellen Verfahren wird ausgehend von einem Keimpunkt eine Linienverfolgung durch-
geführt. Annahmen̈uber den m̈oglichen Verlauf sowie eventuelle Störungen fließen mit ein. Diese
Methode ist gegen̈uber kleinen L̈ochern in der Umrandung unempfindlich, Fehler treten aber ins-
besondere bei Linienkreuzungen, parallelen unterbrochenen Linien und sich berührenden Linien
auf.
Kantenorientierte Verfahren haben für die Knorpelsegmentierung eine Bedeutung. Bei dem von uns
benutzten Verfahren [20] wird eine B-Spline Kurve durch einige vorgegebene Stützpunkte entlang
der Knorpelkante durch Bild- und Formkräfte (innere Energie) eng an die Knorpelkante gezogen.
Da die B-Spline Kurven immer einen kontinuierlichen Verlauf garantieren, ist dieses Verfahren
gegen̈uber Kantenunterbrechungen unempfindlich.
Ein weiterer vergleichbarer Ansatz ist die Wasserscheidentransformation [5] [80], bei der der Grau-
wert eines Bildpunktes als Erhebung interpretiert wird; hierdurch erhält man ein Grauwertgebir-
ge. Virtuelle Wassertropfen, die auf dieses Gebirge fallen, streben entlang des stärksten Abfalls
den regionalen Minima zu und bilden kleine Staubecken. Die Wasserscheide als Trennlinie zwei-
er Staubecken und als begrenzende Kontur zweier Regionen ergibt sich aus folgender Definition:
Ein Tropfen, der auf sie fällt, kann in jedes der beiden Staubecken fließen. Durch ’fluten’ kö nen
mehrere Staubecken zu größeren Regionen verschmelzen, bis schließlich nur noch ein Becken vor-
handen ist. Mathematisch lässt sich das Modell der Staubecken durch die Begriffe ’Gradient’ und
’lokale- bzw. globale Minima’ des Gradienten beschreiben. Der Vorteil der Wasserscheidentransfor-
mation liegt insbesondere in der ständigen Verf̈ugbarkeit geschlossene Linienzüge und wird durch
Umkehrung der Denkweise erreicht. Statt direkt nach Konturpunkten zu suchen, wird mit weniger
Aufwand nach Regionen gesucht, die frei von Konturen sind. Zwischen diesen Regionen befinden
sich automatisch Konturen. Die Aufgabe besteht nun nicht mehr darin, die Konturen zu finden,
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sondern kleine Regionen sinnvoll zu größeren Regionen zu verbinden. Der Nachteil des Wasser-
scheidenverfahrens ist die hohe Anfälligkeit gegen̈uber dem Bildrauschen bei der Berechnung des
Gradientenbildes. Es können dann eine Vielzahl von Pseudowasserscheiden entstehen, die den Auf-
wand, gr̈oßere Regionen zu bilden, stark erhöhen.
Regionenorientierte Verfahren
Regionenorientierte Segmentierungsverfahren sind vergleichbar mit den punktorientierten Metho-
den, doch liefern sie immer zusammenhä gende Regionen. Eine grundlegende Eigenschaft dieser
Verfahren ist, dass für jeden Punkt oder eine Menge von Punkten entschieden werden muss, ob sie
zu einer Region geḧoren oder nicht. Daher wird zunächst das sogenannte Distanzmaß betrachtet,
auf dessen Basis diese Entscheidung getroffen werden kann. Ein Distanzmaß stellt ein Maß für
die Ähnlichkeit zweier betrachteter Regionen dar. Ein typisches Distanzmaß ist beispielsweise der
Grauwertabstand zweier Pixel. Auch die Reihenfolge, in der Punkte oder Mengen von Punkten zu-
sammengef̈ugt werden, spielt eine Rolle. Eine fest definierte Reihenfolge der Regionenverschmel-
zung kann zu schlechten Ergebnissen führen. Sinnvoller, aber auch zeitintensiver, ist es, das Mini-
mum der Distanzmaße aller möglichen Verschmelzungen zu finden. Ein bekanntes agglomeratives,
regionen-orientiertes Verfahren stellt das “Region-Growing” dar. Beim Region-Growing werden
innerhalb des behandelten Bildes Keimpunkte ausgewählt. Ausgehend von diesen Keimpunkten
werden alle benachbarten Pixel, die ein entsprechendes Distanzkriterium erfüllen, der Keimregion
hinzugef̈ugt.
Vergleichbar hiermit ist auch das “Region-Merging” Verfahren, bei dem kleine Regionen (jeweils
paarweise betrachtet) zu einer neuen Region zusammengefasst werden, wenn das Distanzkriterium
erfüllt ist. Divisive Verfahren gehen im Gegensatz dazu von einer Basisregion aus, die durch Zertei-
lungsprozesse in kleinere Regionen aufgeteilt wird. Durch hierarchische Segmentierung kann dabei
verhindert werden, dass der Rechenaufwand zu groß wird.
Beim Scale-Space-Ansatz wird das Bild durch Gauß-Filterung in unterschiedlichen Stufen geglättet
[5]. Diese Technik wurde auch bei der von Stammberger et al. [20] vorgestellten Snake-
Implementierung genutzt, um von gröberen Aufl̈osungen her die Startkontur möglichst dicht an die
interessierende Kante heranzuziehen. Auf diese Weise kann der Einfluss der Bildkräfte auf einen
größeren Einzugsbereich erweitert werden.
Texturorientierte Verfahren
Der Texturbegriff zeichnet sich unter anderem durch eine fehlende griffige Definition aus. Man
könnte es als den Versuch beschreiben, die Homogenität des Inhomogenen zu quantifizieren. An-
ders ausgedrückt wird versucht, Oberfl̈acheneigenschaften wie Feinheit, Körnigkeit, Glattheit usw.
zu einer Region zusammenzufassen. Schon allein die Definitionsproblematik macht klar, dass dieses
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Verfahren nur sehr schwer anzuwenden ist und für jede gesuchte Textur ein geeignetes mathemati-
sches Beschreibungsmuster entwickelt werden muss. Eine entsprechende Fragestellung könnte lau-
ten:”Welche mathematische Beschreibung trifft den Begriff körnig ?” und ist entsprechend schwer
zu beantworten. Aus diesem Grund kommt den texturorientierten Verfahren bislang nur geringe
Bedeutung zu. Insbesondere für die Knorpelsegmentierung lassen sich derzeit keine erfolgsver-
sprechenden Ansätze erkennen.
Trotz der oben skizzierten Vielfalt von Ansätzen zur Segmentierung stellt die Segmentierung nor-
malerweise den zeitaufwendigsten Teil aller Arbeitsschritte dar. Dies gilt inbesondere für MRT-
Bilder, da es aufgrund der teilweise recht schwachen Kontraste nur in seltenen Fäll m̈oglich ist,
eine vollsẗandige Automatisierung zu erlangen. Dies bedeutet, dass dem Benutzer meist ein nicht
unerheblicher Arbeitsanteil zukommt, der sich nur teilweise durch Anwendung obiger Verfahren
reduzieren l̈asst.
2.6 3D-Rekonstruktion, Krümmung- und Signalintensiẗatsanalyse des
Knorpels
Im Folgenden soll nun auf Grundlagen zu den drei Hauptbestandteilen dieser Arbeit (3D-
Rekonstruktion, Kr̈ummungsanalyse, Signalintensitätsanalyse des Knorpels) eingegangen werden.
Diese setzen auch segmentierte Datensätze voraus.
2.6.1 3D-Rekonstruktion von Objekten aus Schichtbildfolgen
Die 3D-Rekonstruktion von Objekten aus Schichtfolgen ist ein wichtiger Schritt bei der morpholo-
gischen Analyse, insbesondere für die Charakterisierung der Oberfläche und der Form des Objektes.
Aber auch f̈ur die ortsaufgel̈oste Visualisierung von Eigenschaften wie Dicke, Signalintensität usw.
ist sie unerl̈asslich. Eine triangulierte 3D-Rekonstruktion besteht aus einer Vielzahl von Dreiecken
(Surface Rendering). Dabei geht zwar der eigentliche Grauwertbildinhalt verloren, es gibt jedoch
für triangulierte Objekte speziell optimierte Visualisierungsmöglichkeiten [34], die prinzipiell ei-
ne Echtzeit-Darstellung erm̈oglichen. Bei morphologischen Analysen der Oberfläche und Form ist
das “Surface Rendering” vorteilhaft, während bei Signalintensitätsanalysen auf den ursprünglichen
Schichtdatensatz zur¨ ckgegriffen werden muss. In solchen Fällen bietet sich die Darstellung des ge-
samten Grauwertdatensatzes (Volume Rendering) an. Dies ist allerdings aufgrund der Datenmenge
meistens nicht in Echtzeit m̈oglich.
Wie der Name bereits sagt, erzeugen tomographische Aufnahmen Schichtfolgen von Bildern. Nor-
malerweise ist die Aufl̈osung innerhalb der Schicht wesentlich höher als zwischen den Schichten.
Man hat es in der Regel also mit anisotropen Datensätzen zu tun, was eine 3D-Rekonstruktion von
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Bildinhalten erschwert. Verschiedene Arbeiten haben sich mit der 3D-Rekonstruktion von Objekten
aus Schichtbildfolgen beschäftigt, von denen hier einige exemplarisch vorgestellt werden sollen.
Marching-Cubes Algorithmus
Der Marching-Cubes (MC) Algorithmus [81] erzeugt automatisch triangulierte Oberflächenmodel-
le von 3D-Datens̈atzen. Dieser Algorithmus bedarf im Idealfall keiner vorhergehenden Segmentie-
rung, da entsprechend einem vorher definierten Grauwertgrenzwert eine Oberfläch um alle Voxel
gelegt wird, dieüber diesem Wert liegen. Neben vielen Vorteilen (keine Segmentierung erforder-
lich, hohe Geschwindigkeit, Unabhängigkeit vom darzustellenden Objekt) gibt es auch Nachteile,
die den MC Algorithmus f̈ur die 3D-Darstellung des Knorpels ungeeignet erscheinen lassen.
• Das Resultat ist abhängig vom subjektiv definierten Grauwertgrenzwert.
• Das Ergebnis kann nur schwer am 3D-Datensatz kontrolliert und korrigiert werden.
• Es fehlt der exakte Bezug zu den einzelnen Voxeln des urspr¨ nglichen 3D-Datensatzes, da
die Oberfl̈ache quasi zwischen den Voxeln verläuft, die oberhalb und unterhalb des gewählten
Grauwertgrenzwertes liegen.
• Das Ergebnis des MC Algorithmus stellt immer ein geschlossenes Volumen dar; eine Un-
terscheidung verschiedener Oberflächenbereiche (Knorpelknochengrenze, Gelenkfläche) ist
nicht möglich.
• Es k̈onnen keine Vorkenntnissëuber die generelle Form des Objekts in die Rekonstruktion
eingebracht werden.
Der MC Algorithmus hat eine große Bedeutung bei der Bearbeitung von konstrastreichen CT-
Datens̈atzen, da hier aufgrund des hohen Grauwertunterschiedes zwischen Knochen und Weich-
teilen der Grauwertgrenzwert leicht festgelegt werden kann.
Delauney-Triangulierung
Eine delauney-basierte Triangulierung wurde erstmals von Boissonnat et al. [82] vorgestellt. Diese
Technik erm̈oglicht es, aus einer unverknüpften Punktwolke im Raum eine Oberfläche zu rekon-
struieren. Dies ist die allgemeinste Aussage, die manüber eine Punktmenge treffen kann. Dar-
in liegt auch die Sẗarke dieses Algorithmus [83] [84] [85]. Die Delauney-Triangulierung ist die
duale geometrische Darstellung des Voronoi-Diagramms. Jedem Raumpunkt wird eine Zelle des
Voronoi-Diagramms zugeordnet. In keiner Position der Zelle ist die Entfernung zu dem ihr zuge-
ordneten Raumpunkt größer als zu irgendeinem anderen Raumpunkt. Die Zelle stellt also so etwas
wie ein “Revier” des Raumpunktes dar. Die Reviergrenzen zeichnen sich dadurch aus, dass zwei
Raumpunkte dieselbe Entfernung zu ihr haben. Treffen sich drei Zellen in einem Punkt, werden die
Punkte dieser Zellen miteinander verbunden und bilden ein Dreieck der Oberfläche. Diese Punkte
2.6.2 Krümmungsanalyse von 3D-Objekten 31
haben gleichzeitig noch die Eigenschaft, dass sie auf der Oberfläche einer Kugel (in 2D auf der
Umrandung eines Kreises) liegen, die keine weiteren Punkte einschließt [86]. Diese abstrakte Be-
schreibung macht deutlich, dass dieser Algorithmus unabhängig von dem zu rekonstruierenden Ob-
jekt ist und daher in verschiedensten Gebieten zum Einsatz kommen kann. Auch er weist Nachteile
auf, die ihn f̈ur die Problemstellung dieser Arbeit ungeeignet erscheinen lassen.
• Es ist keine Unterscheidung verschiedener Oberflächenbereiche m̈oglich (z.B. KKG, GF).
• Der Algorithmus erzeugt immer geschlossene Hüllen.
• Die Delauney-Triangulierung geht von einer ungeordneten Punktmenge aus und erfordert
daher einen hohen Aufwand an Rechenzeit.
Rekonstruktion von ebenen Querschnitten Interessant f̈ur die Rekonstruktion eines Objekts
aus einer Folge von Schichtbildern sind toroidale Graphen. Hierbei wird von sequenziell aufeinan-
der folgenden, geschlossen Konturen ausgegangen. Die einzelnen Konturpunkte zweier aufeinander
folgender Konturen werden - einem Pfad im toroidalen Graphen folgend - miteinander verbunden.
Dabei l̈asst sich stets ein global optimaler Pfad mit einer Komplexität quadratischer Ordnung finden
[33]. Andere Ans̈atze [87] liefern sogar L̈osungen f̈ur Konturen, die sich beim̈Ubergang von einer
zur n̈achsten Schicht in mehrere Konturen aufteilen (Branching-Problem). Eine Aufteilung in ver-
schiedene Oberfl̈achenbereiche (Knorpelknochengrenze, Gelenkfläche) ist jedoch auch bei dieser
Methode nicht vorgesehen.
Bei der 3D-Rekonstruktion der Knorpelplatte aus Schichtenbildern herrschen Rahmenbedingungen,
die für die Berechnung von Oberflächen genutzt werden können und den Rechenaufwand niedrig
halten. So ist die grobe Form der verschiedenen Knorpelplatten schon vorher bekannt. Die Punkte,
aus denen die Oberfläche rekonstruiert werden soll, sind schon geordnet, da sie Teil der begren-
zenden Kontur sind. Es war eine wichtige Aufgabe dieser Arbeit, diese Vorkenntnisse in einen
Algorithmus zur Oberfl̈achenerzeugung einfließen zu lassen.
2.6.2 Krümmungsanalyse von 3D-Objekten
Neben den morphologischen Parametern wie Knorpelvolumen, Knorpeldicke und Gelenkfläche ist
auch die Form (Kr̈ummung) eine wichtige Komponente für die Beurteilung der Druck̈ubertragung
in Gelenken. Aus diesem Grund sollten Verfahren entwickelt werden, die einerseits eine globale
Berechnung der Kr̈ummung der gesamten Knorpelplatte und andererseits eine Betrachtung lokaler
Krümmungseigenschaften ermöglichen.
Verschiedene Arbeitsgruppen haben sich mitähnlichen Fragestellungen beschäftigt [35] [88] [89].
Ein generelles Problem bei der Berechnung von Flächenkr̈ummungen ist, dass nur in den selten-
sten F̈allen eine einheitliche Beschreibung durch Begriffe wie konvex oder konkav möglich ist.
Vielmehr bestehen gerade Gelenkflächen aus einer Kombination von konvexen, konkaven, ebenen
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oder sattelf̈ormigen Fl̈achen. Dabei stellt der Knorpel eine Struktur dar, der man durchaus gewisse
typische Formeigenschaften zuordnen kann, während dies z.B. bei einer Rekonstruktion der Gros-
shirnrinde wesentlich schwieriger erscheint. Speziell beim Knie kann man der Gelenkfläche des
femoralen Knorpels durchaus einen konvexen Charakter zuordnen, was beim tibialen Knorpel nicht
ohne weiteres m̈oglich ist. Dennoch macht es Sinn, sich Gedankenüber Möglichkeiten einer globa-
len Krümmungsbestimmung beim Knorpel zu machen, auch wenn diese wohl nur eine Hilfestellung
auf dem Weg zu einer detailierten Betrachtung lokaler Krümmungswerte sein kann.
Regionale Gaußsche Krümmungsanalyse
Bei der Analyse lokaler Kr̈ummungen kann jeder Punkt der Fläche in Bezug auf seine beiden
Hauptkr̈ummungen betrachtet werden (Abb.2.6). Beim Knorpel wurde ein solches Verfahren
Abbildung 2.6: Hyperbolisches Paraboloid mit den beiden Hauptkr¨ mmungsrichtungen im Sattel-
punkt
der Krümmungsanalyse erstmals von Ateshian et al. [35] auf Basis von Daten aus der Stereo-
photogrammetrie vorgestellt. Er verwendete dabei eine Technik von Akima et al. [90], um eine
Fläche durch die diskreten Oberflächenpunkte aus der Stereophotogrammetrie zu approximieren.
Für diese kontinuierliche Fläche f̈uhrte er eine Gaußsche Krümmungsanalyse durch, dieüber die
Hauptkr̈ummungsrichtungen auch eine Bestimmung der mittleren und der Gaußschen Krümmung
(Produkt der Hauptkr̈ummungen) erm̈oglicht. Bedeutung kommt dabei insbesondere der erzeugten
kontinuierlichen Fl̈ache zu, da ihr Verlauf m̈oglichst genau dem Verlauf der tats¨ chlichen Objekto-
berfläche entsprechen soll. Ist jeder Oberflächenbereich durch eine Polynomialfl¨ che beschrieben,
dann ist es m̈oglich, sowohl lokale als auch allgemeine Aussagenüber die Fl̈achenkr̈ummung zu
treffen.
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Indirekte Krümmungsanalysëuber Flächenexpansion
Von Hahn et al. [36] und Hildebrand et al. [37] wurden Methoden vorgestellt, die beim trabe-
kulären Knochen Informationen̈uber das Verḧaltnis zwischen Stäben (Rods) und Platten (Plates),
d.h. über die Mikroarchitektur liefern. Dabei wurde von der Annahme ausgegangen, dass Platten
eine geringere Kr̈ummung aufweisen als die röhrenf̈ormigen Verbindungen zwischen diesen Plat-
ten. Eine Expansion der Oberfläche entlang der Normalenvektoren führt also bei den Stäben zu
einer Fl̈achenvergr̈oßerung, ẅahrend Platten nicht zu der Flächenvergr̈oßerung beitragen. Eine star-
ke Fl̈achenvergr̈oßerung bei Expansion lässt also auf einen größeren Anteil von Stäben schließen.
Über den Umweg der Oberflächenvergr̈oßerung kann sehr elegant eine Aussageüb r die Gesamt-
krümmung getroffen werden. Allerdings liefert diese Vorgehensweise bei Flächen, die sowohl̈uber
eine konvexe als auch eine konkave Komponente verfüg n (Sattel), nur integrale Resultate, da sich
diese beiden Komponenten gegenseitig aufheben. Es kann also im Extremfall so sein, dass eine
konvex-konkave Fl̈ache den gleichen Krümmungswert liefert wie eine ebene Fläche (Null). Ein
weiterer Nachteil der indirekten Krümmungsanalyse besteht darin, dass die berechnete Krümmung
mathematisch nicht identisch mit der mittleren Krümmung der Fl̈ache und so zwischen unterschied-
lichen Gelenken nur begrenzt verglichen werden kann (siehe3.2.2).
Aufgabe der vorliegenden Arbeit war es, eine lokale, MRT-basierte Gaußsche Krümmungsanalyse
zu entwickeln, die eine Abschätzung der Knorpelkr̈ummung auch im Sinne von Gelenkinkongru-
enzen erm̈oglicht.
2.6.3 3D-Signalintensiẗatsanalyse von Schichtbildfolgen
Wie bereits in Kapitel2.3.5dargestellt, existieren derzeit eine Reihe von MRT-Sequenzen, für die
ein Zusammenhang zwischen Signalintensität und biochemischer/struktureller Zusammensetzung
des Knorpels nachgewiesen wurde. Unter einer Signalintensitätsanalyse ist grundsätzlich die Aus-
wertung von verschiedenen Grauwerten aus einem Bilddatensatz zu verstehen. Im einfachsten Fall
besteht diese Auswertung aus einer visuellen Analyse, die oftmals schon Aufschlussüber krank-
hafte Ver̈anderungen zulässt. So ist zum Beispiel ein Knochenbruch im Röntgenbild im Idealfall
durch einen dunklen Streifen sichtbar. In der MRT sind jedoch wesentlich feinere Abstufungen der
Signalintensiẗatswerte zwischen verschiedenen Geweben möglich.
Eine Anzahl von Versuchen wurde unternommen, eine quantitative Abhängigkeit zwischen der
MRT Signalintensiẗat von Knorpel und der mikrostrukurellen/biochemischen Zusammensetzung
nachzuweisen. Dabei richtete sich das Augenmerk auf die Hauptbestandteile des Knorpels (Wasser,
Proteoglykan und Kollagen). Paul et al. [91] berichtet von einer Korrelation zwischen der Verteilung
der Signalintensiẗat in Spinechosequenzen und dem Proteoglykangehalt. Aktuellere Untersuchun-
gen von Bashir et al. [92] [93], Allen et al. [94] und Trattnik et al. [95] nutzen dagegen eine Injektion
von Gadolinium-Diethylen-Triaminpentas¨ ure (Gd-DTPA) als Kontrastmittel, um den Glykosami-
noglykangehalt in normalem und geschädigtem Gelenkknorpel sichtbar zu machen. Insko et al [96]
34 Kapitel 2. Grundlagen und Stand der Forschung
[97], Reddy et al. [98] und Regatte et al. [99] schlagen die Natrium-Bildgebung zur Visualisierung
der Glykosaminoglykane vor. Andere Autoren [100] fanden bei T1ρ Pulssequenzen eine Korrelati-
on zwischen Signalintensität und Proteoglykangehalt.
Wolff et al. [66] bewerteten erstmals den MT-Effekt (Kapitel2.3.5) im Knorpel. Verschiedene Ar-
beitsgruppen [65] [67] [68] griffen diesen Ansatz auf und stellten einen Zusammenhang zwischen
dem MT-Effekt und dem Kollagengehalt im Knorpel her. Andere Studien von Gray et al. [101] und
Wachsmuth et al. [69] ermittelten jedoch auch eine Beteiligung des Proteoglykans am MT-Effekt.
Für die Beurteilung des interstitiellen Wassergehaltes im Knorpel werden verschiedene Methoden
diskutiert. Dardzinski et al. [102], Frank et al. [103] und Lüsse et al. [104] beurteilten den Was-
sergehalt durch Anwendung von T2-gewichteten Pulssequenzen bzw. T2-Maps. Selby et al. [70]
erzeugten einen Protonendichtedatensatz, indem sie drei verschiedene 3D-Datensätze mit unter-
schiedlichen TE-Zeiten und FA-Winkeln miteinander verrechneten, so dass die T1- und T2-Zeiten
eliminiert werden konnten.
Bislang existiert jedoch keine quantitative Bildverarbeitungsmethode zur Bewertung der struktu-
rellen Knorpelzusammensetzung unter In-vivo-Bedingungen, die unabhä gig von der spezifischen
Schichtorientierung ist. Eine 3D-Technik bei der Datenauswertung ist insbesondere in longitudi-
nalen Studien von Bedeutung, in denen es unmöglich ist, exakt dieselbe Schichtorientierung zu
reproduzieren [13] [14] [16] [17]. Da sich die strukturelle Zusammensetzung regional unterschei-
det (Schichten, Hauptbelastungszonen und Randgebiete) war es nötig, eine Technik zu entwickeln,
die nicht nur globale Aussagen̈uber die Signalintensitä der gesamten Knorpelplatte liefert, son-
dern auch eine feine Aufteilung in Subregionen ermöglicht. Auf einem geeigneten 3D-Modell des
analysierten Knorpels (siehe2.6.1) sollten die ermittelten Signalintensitätswerte farb- oder grau-
wertkodiert an der Stelle ihres Auftretens dargestellt werden. Hiermit kann sich vor allem eine sehr
effektive Methode ergeben, strukturelle Veränderungen der Gelenkknorpels bereits in der Frühphase
der Scḧadigung zu detektieren, in der therapeutisches Eingreifen noch vielversprechend ist.
Kapitel 3
Material und Methode
3.1 3D Knorpelrekonstruktion mittels Modellinformation
Wie im Kapitel2.6.1beschrieben, gibt es bereits verschiedene Ansätze zur 3D-Rekonstruktion von
Objekten aus Konturpunkten einer Schichtbildfolge. Die speziellen Anforderungen, welche die un-
terschiedlichen Formen der Knorpelplatten an einen solchen Rekonstruktionsalgorithmus stellen,
erfordern jedoch eine starkëUberarbeitung der schon vorhandenen Ansätze. Der Knorpel ist sehr
flach, was insbesondere in Randbereichen zu Problemen führen kann, da ein Euklidisches Distanz-
kriterium bei der Suche nach dem korrespondierenden Punkt der nächsten Schicht einen falschen
Punkt liefern kann (Abb.3.1). Aus der Segmentierung heraus ist in jeder Schicht die Reihenfolge
der Punkte auf der Kontur und die Schichtfolge selber bekannt. Es macht daher wenig Sinn von einer
ungeordneten Punktwolke auszugehen, so dass die auf der Delauney-Triangulierung (siehe2.6.1,
Seite30) basierenden Ansätze nicht weiter verfolgt wurden. Die speziell auf Schichtdatensätze zu-
geschnittenen Verfahren (siehe2.6.1, Seite31) treffen besser auf die vorhandene Problemstellung
zu. Jedoch ist es auch bei diesen Ansätzen schwierig, zusätzliche Modellinformationen einfließen
zu lassen. Bei diesen werden geschlossene Konturen betrachtet und es ist nicht vorgesehen, offene
Teilkonturen verschiedener Schichten zu einem 3D-Objekt zusammenzufügen. Da bei der Knorpel-
analyse jedoch eine getrennte Betrachtung der Knorpelknochengrenze (KKG) und der Gelenkfläch
(GF) vorteilhaft ist, m̈usste in jedem Fall eine aufwendige Anpassung dieser Verfahren vorgenom-
men werden. Dasselbe Problem taucht auf, wenn man den Algorithmus an spezielle anatomische
Gegebenheiten anpassen will. Aus diesen Gründen wurde ein neuer Algorithmus entwickelt, der
• die bei der Segmentierung markierten Randbereiche des Knorpels (Übergang KKG zu GF)
für eine unabḧangige Rekonstruktion der KKG und GF berücksichtigt und
• eine automatische Anpassung und Korrektur der erzeugten Oberfläche vornimmt.
Die in dieser Arbeit entwickelte schrittweise Vorgehensweise bei der Knorpelrekonstruktion wird
im Folgenden genauer beschrieben.
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Abbildung 3.1: Segmentierter Knorpel in zwei unterschiedlichen Schichten. Die Verbindungslinien
deuten den geringsten Abstand zwischen den beiden Konturen an. Im Randbereich werden KKG
und GF gem̈aß der Euklidischen Distanz falsch zugeordnet.
3.1.1 Konturextraktion und Umlaufsinnkorrektur
Nachdem in jeder Schicht ’i’ der Knorpel segmentiert und der KKG- GF-Übergang automatisch
(MarkerMi,1, Mi,2) markiert wurde (Abb.3.2), wurde schichtweise diëaußere Berandung (Kontur)
des Knorpels extrahiert und der Umlaufsinn der Konturpunkte im mathematisch positiven Sinn (ge-
gen den Uhrzeigersinn) ausgerichtet. Die Ermittlung des Umlaufsinns funktioniert nach folgendem
Prinzip.
1. Es wird ein Kernpunkt innerhalb der Kontur bestimmt.
2. Ausgehend von diesem KernpunktPk werden zum ersten und zweiten Punkt (P0, P1) der
Kontur zwei Linien berechnet und der Winkel zwischen diesen beiden Linien bestimmt.
3. Fortlaufend werden nun die Winkel zwischen allen benachbarten Konturpunkten (Pi , Pi+1)
und dem Kernpunkt berechnet und aufsummiert. Dabei darf der Winkel zwischen dem letzten
und ersten Konturpunkt nicht vergessen werden (Pn, P0)
4. Ist die Summe aller Winkel 3600, dann ist die Kontur mathematisch positiv und bei−3600
negativ geordnet.
Eine Besonderheit besteht darin, dass man auf diese Weise auch feststellen kann, ob der Kernpunkt
überhaupt innerhalb der Kontur liegt, da die Winkelsumme sonst Null ist. Hat man auf diese Wei-
se einen negativen Umlaufsinn für eine Kontur ermittelt, l̈asst sich dieser umkehren, indem man
die Reihenfolge der Konturpunkte invertiert. Somit wurde gewährleistet, dass alle Konturen einen
gleichgerichteten Umlaufsinn hatten.
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Abbildung 3.2: Drei aufeinander folgende Schichtbilder (i-1, i, i+1) des segmentierten Patellaknor-
pels. Die Knorpelkonturen sind weiß hervorgehoben und die Gelenkflächenmarker (Mi−1,1, Mi−1,2;
Mi,1, Mi,2; Mi+1,1, Mi+1,2) an den KKG- GF-̈Uberg̈angen (links medial, rechts lateral) sind mit
Kreisen markiert.
3.1.2 Bestimmung von Knorpelknochengrenze und Gelenkfl̈ache
Die typische Form der KKG und GF ist beispielhaft in Abb.3.3 zu erkennen. Aus der Umlauf-
sinnkorrektur jeder Kontur und den entsprechenden Markern an denÜb rg̈angen zwischen den
Knorpelflächen (Abb.3.2) lässt sich noch nicht mit Bestimmtheit darauf schließen, welcher Teil der
Kontur der KKG bzw. welcher der GF zuzuordnen ist. Um eine eindeutige Zuordnung vornehmen
zu können, wurden einerseits die markiertenÜberg̈ange zwischen den Knorpelflächen und anderer-
seits typische morphologische Charakteristika der Form des Knorpels genutzt. In der Theorie kann
man den meisten Knorpelplatten im Kniegelenk einen konvexen und eine konkaven Oberflächen-
anteil zuordnen.
In Abb. 3.3 sind Schnitte durch verschiedene Knorpelflächen (Patella, Femur, Tibia) im Vergleich
zu einem “idealen” K̈orper (Mondsichel) mit einer konvexen und einer konkaven Seite dargestellt.
Im Kniegelenk kann man beim patellaren und femoralen Knorpel immer und beim tibialen Knorpel
meistens davon ausgehen, dass die KKG konkav und die GF konvex gekrümmt ist. Diese grundsätz-
lichen Formeigenschaften lassen sich nutzen, um die durch die Gelenkflächenmarker getrennten
Konturanteile einer bestimmten Gelenkfläche zuzuordnen.
Die Vorgehensweise lässt sich in verschiedene Arbeitsschritte gliedern. Zuerst wurde, ausgehend
von der ersten Kontur, der Abstand zwischen den Gelenkflächenmarkern in aufeinander folgenden
Konturen gemessen. Die Messung des Abstandes zwischen den Gelenkflächenmarkern ist in Abb.
3.4 links dargestellt. Ist die Distanzdi,1 zwischen dem ersten MarkerMi,1 der Schichti und dem
ersten MarkerMi+1,1 der Schichti +1 größer als die Distanzdi,2 zwischen dem ersten MarkerMi,1
von i und dem zweiten MarkerMi+1,2 von i + 1, wird die Konturi + 1 neu durchnummeriert. Dies
stellt sicher, dass der Marker aus Schicht+1 mit dem geringeren Abstand in dieser Kontur an erster
Position steht (Abb.3.4 rechts). Nach Durchführung dieser Vorsortierung folgt nun die eigentliche
38 Kapitel 3. Material und Methode
Abbildung 3.3:links: Ideal konvex-konkav gekrümmter K̈orper.rechts: Zum Vergleich ein Schnitt
durch den Knorpel von Patella, Femur und Tibia, der den konvex-konkaven Charakter der Knorpel-
platten verdeutlicht.
Abbildung 3.4:links: Der Gelenkfl̈achenmarkerMi+1,1 ist weiter vonMi,1 entfernt alsMi+1,2 (d1 >
d2). rechts: Nach Neusortierung der Konturi + 1, d.h.d1 < d2, ist die Voraussetzungen für eine
Weiterbearbeitung geschaffen.
Festlegung von konkavem bzw. konvexem Anteil jeder Kontur (Abb.3.5). Dabei werden folgende
Schritte bei jeder Kontur durchgeführt.
• Es wird eine Verbindungslinie L zwischen den Gelenkflächenmarkern (Mi,1, Mi,2) gezogen
(Abb. 3.5a).
• Ausgehend von dieser Verbindungslinie wird an 5 Stellen der Abstand (1−5, b1−5) zu den
beiden Konturanteilen gemessen (Abb.3.5b).
• Der Konturanteil mit dem geringeren mittleren Abstand zu der Verbindungslinie wird der
konkaven Gelenkfl̈ache zugeordnet (Abb.3.5c).
Werden diese Arbeitsschritte für jede Schicht bzw. Kontur durchgeführt, so verf̈ugt man man schließ-
lich über eine eindeutige Zuordnung des jeweiligen Konturanteils zur konvexen bzw. konkaven Ge-
lenkfläche. Die Einteilung in “konvex” und “konkav” liefert natürlich nur dann eine zutreffende
Zuordnung zu den Gelenkflächen, wenn f̈ur jede Kontur der Anteil mit dem geringeren mittleren
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Abbildung 3.5: Vorgehensweise zur Bestimmung des konkaven und konvexen Teils der Knorpel-
fläche.a: Es wird eine Verbindungslinie (L) zwischenMi,1 undMi,2 gezogen.b: An 5 Positionen
wird der Abstand (a1−5, b1−5) zu beiden Konturanteilen bestimmt.c: Die Kontur mit dem k̈urze-
ren mittleren Abstand zu (L) (durchgezogene weiße Kurve) gehört zu der konkaven Knorpelfläche
(KKG), während die andere der konvexen Knorpelfläche (GF) zugeordnet wird.
Abstand zur Verbindungslinie auch zu der konkaven Fläche geḧort. In der Praxis ist jedoch nicht in
jeder Schicht eindeutig eine konkave und eine konvexe Seite zu identifizieren. Gerade beim tibialen
Knorpel, der an manchen Stellen eher wellenförmig ist, treten daher mitunter Fehlzuordnungen auf.
Für die endg̈ultige Entscheidung, welche Seite der Kontur der konkaven bzw. konvexen Oberfläch
zuzuordnen ist, wird die am häufigsten auftretende Zuordnung gewählt. Wird z.B. der Konturanteil,
der nach dem ersten Marker folgt, in 17 von 20 Konturen als konkav angegeben, dann wird davon
ausgegangen, dass es sich bei den anderen drei Konturen um eine Fehlbestimmung handelt. Ba-
sierend auf dieser geordneten Anzahl von Teilkonturen lässt sich der Knorpel nun dreidimensional
rekonstruieren.
3.1.3 Fl̈achenrekonstruktion mittels Triangulierung
Für die eigentliche Fl̈achenrekonstruktion ist die Klassifikation in einen konkaven und einen kon-
vexen Konturanteil von großer Wichtigkeit. Es liegt nun eine Konturfolge vonN Konturen vor, die
jeweils aus einer individuellen AnzahlM von PunktenPj,i (0≤ i < N−1)(0≤ j ≤M(i)−1) be-
stehen. Der jeweils erste Punkt jeder KonturP0,i ist der erste Gelenkfl̈achenmarker und markiert
den Beginn des konkaven Anteils; der zweite GelenkflächenmarkerPL,i (1≤ L(i)<M(i)−1) zeigt
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den Beginn des konvexen Anteils an. Um beide Oberflächenteile separat betrachten zu können,
Abbildung 3.6: Fl̈achentriangulierung am Beispiel zweier aufeinander folgender Konturen. Die
Kontur i wird durchlaufen und zum aktuellen PunktPj,i der dichteste PunktPclose,i+1 auf der fol-
genden Kontur gesucht. Die Triangulierung erfolgt durch diagonale Teilung des vonPj,i , Pclose,i+1
Pj−1,i undPlastClose,i+1 aufgespannten Rechtecks.
Abbildung 3.7: Ist die folgende Kontur (i + 1) länger als die aktuelle (i), wird die Differenz
fächerf̈ormig mit Dreiecken aufgefüllt.
wurde jede Konturfolge in zwei neue Konturfolgen aufgeteiltP0,i → PL,i undPL,i → P(M−1),i . Der
Rekonstruktionsalgorithmus wird am Beispiel zweier Konturen einer allgemeinen Konturfolge mit
Schrittweite k=1 beschrieben (Abb.3.6) und kann auf beliebige geordnete Konturfolgen (offen oder
geschlossen) angewendet werden.
Der folgende Algorithmus beschreibt die Berechnung einer triangulierten Oberfläche aus einer all-
gemeinen Konturfolge ausN Konturen.
1. Durchlaufe alle KonturenN (0≤ i < N−1)
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2. Durchlaufe in jeder Konturi alleM(i) KonturpunktePj,i (0≤ j(i)≤M(i)−1) mit einer vom
Benutzer bestimmten Schrittweite ’k’
3. Für jeden KonturpunktPj,i , der in Schritt 2 durchlaufen wird:
(a) Berechnung des nächsten (Euklidische Distanz) KonturpunktesPclose,i+1 der folgenden
Kontur (i +1) oder Sonderf̈alle:
• falls Pj,i der erste Konturpunkt (P0,i) ist, wird auch der erste PunktP0,i+1 der fol-
genden Kontur geẅahlt und eine k entsprechende Anzahl von Dreiecken zwischen
Pclose,i+1, P0,i+1 undP0,i gebildet (Abb.3.7)
• falls Pj,i der letzte Konturpunkt (PM(i)−1,i) ist, aber der letzte Konturpunkt der
folgenden KonturPM(i+1)−1,i+1 noch nicht erreicht ist, bilde Dreiecke zwischen
PM(i)−1,i PM(i+1)−1,i+1 undPclose,i+1 (entsprechend ’k’)
(b) Wenn ein vorhergehender KonturpunktPj−k,i existiert: Bilde ein Dreieck zwischenPj,i ,
Pclose,i+1 undPj−k,i (Abb. 3.6, Dreieck 1)
(c) Wenn ein vorheriger n̈achster KonturpunktPlastClose,i+1 auf der Konturi + 1 existiert:
Bilde ein Dreieck zwischenPj−k,i , Pclose,i+1 und PlastClose,i+1 (wenn Pclose,i+1 und
PlastClose,i+1 nicht identisch sind) (Abb.3.6, Dreieck 2)
(d) PlastClose,i+1 = Pclose,i+1
4. Der Ablauf wird beendet falls:i = N−2, j(i) = M(i)−1 und j(i +1) = M(i +1)−1
Abbildung 3.8:a: Beispielhafte Triangulierung dreier Schichten einer patellaren KKG.b: Wenn ein
Grenzwinkelüberschritten wird, wird die Triangulierung im Randbereich abgebrochen.
Dieser Algorithmus ergab, angewendet auf den konkaven und konvexen Gelenkflächenanteil, zwei
separate Flächen, die unabhängig voneinander analysiert werden konnten. In Abb.3.8a wird de-
monstriert, wie der beschriebene Rekonstruktionsalgorithmus konkret zur Anwendung kommt.
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3.1.4 Anpassung an anatomische Gegebenheiten
Obwohl der beschriebene Algorithmus für Patella- und Tibiaknorpel sehr zuverlässige Rekonstruk-
tionen lieferte, ergaben sich am Femurknorpel Probleme, die auf die starken Größenunterschiede
zwischen der Trochlea und den Kondylen zurückzuf̈uhren war. Im Algorithmus (Punkt3a) wurde
Abbildung 3.9: Unrealistisch großer Gelenkflächenbereich zwischen Trochlea und Kondylus bei
fehlender Anpassung an die anatomischen Gegebenheiten.
beschrieben, dass die Größendifferenz zweier Konturen mit Dreiecken “aufgefüllt” wird (Abb. 3.7).
Dies kann im Extremfall dazu führen, dass unrealistisch große Flächenbereiche entstehen, die nicht
im Zusammenhang mit dem realen Gelenkflächenverlauf stehen (Abb.3 9). Um dieses Problem zu
vermeiden, wurde im Anfangs- und Endbereich der Kontur ein Winkelkriterium eingeführt, welches
in diesen besonderen Fällen das “Auff̈ullen” bis zum Ende der Kontur verhinderte. Somit wurde bei
Überschreitung eines Grenzwinkels der Algorithmus am Konturanfang später begonnen oder an
dessen Ende frühzeitig abgebrochen. Gerade diese Anforderung wäre bei Verwendung eines der in
2.6.1vorgestellten Algorithmen nur schwer zu realisieren gewesen.
3.1.5 Fl̈achenberechnung
Die Oberfl̈achengr̈oße eines Objektes, welches auf Basis von3.1.3rekonstruiert wurde, lässt sich
durch die Summation der Dreieckprimitive berechnen:
i<N
∑
i=0
√
(bi +ci)2−a2i ∗
√
a2i − (bi−ci)2
4
(3.1)
mit der Dreieckanzahl N und den Seitenlä genai ,bi ,ci des itenDreiecks.
3.1.6 Validierung und Reproduzierbarkeit der Flächenberechnung 43
3.1.6 Validierung und Reproduzierbarkeit der Flächenberechnung
Die Validität der Fl̈achentriangulierung wurde anhand verschiedener Testkörpern (Abb.3.10) un-
tersucht. Die Testk̈orper (Kugel, Zylinder, Ebene) wurden automatisch aus segmentierten Schichten
rekonstruiert und die berechnete Fläche mit der des idealen Körpers verglichen. Um zu klären, ob
das hier beschriebene Verfahren unter In-vivo-Bedingungen reproduzierbar ist, wurden an 14 ge-
sunden Probanden (8 männlich, 6 weiblich, Alter: 20-30 Jahre) jeweils vier sagittale Datensätze des
Kniegelenks bei Repositionierung des Gelenks zwischen den Aufnahmen angefertigt (WE-FLASH
Sequenz mit einer Aufl̈osung von 1,5×0,31×0,31mm3, TR = 17ms, TE = 6,6ms, FA = 200). Nach
Segmentierung der 56 Datensätze bzw. der 224 Knorpelplatten (Patella, Femur, mediale und latera-
le Tibia) wurde in jedem Fall der Mittelwert, die Standardabweichung und der Variationskoeffizient
(CV%) der jeweiligen Fl̈achengr̈oße bei Wiederholungsmessungen berechnet. Der Mittelwert bei
den 14 Probanden wurde nach den Angaben von Glüer et al. [105] nicht als arithmetisches Mittel
der individuellen Variationskoeffizienten, sondern als “Root-mean-square”-Durchschnittswert be-
rechnet. Die Pr̈azisionsfehler wurden schließlich zu der individuellen Variabilität der 14 Probanden
in Bezug gesetzt.
Abbildung 3.10: Testk̈orper aus Schichten rekonstruiert.links (a): Kugel, mitte (b): Zylinder,
rechts (c): Ebene.
3.2 Knorpelkr ümmungsanalyse
In Abschnitt 2.6.2wurde bereits auf die Probleme eingegangen, die bei der Krümmungsanalyse
eines diskreten Datensatzes auftreten. Einerseits kann man nur mutmaßen, wie der tatsächliche
Verlauf der Oberfl̈ache zwischen den bekannten Stützpunkten ist. Andererseits ist es schwierig, ei-
ne einheitliche Beschreibung einer Fläche zu finden, wenn innerhalb dieser Fläche verschiedene
Krümmungskomponenten auftreten. Um eine möglichst genaue Beschreibung der Krümmungsei-
genschaften einer Fläche zu erreichen, wurden im Rahmen dieser Arbeit zwei Methoden entwickelt,
die ein breites Spektrum m̈oglicher Beschreibungsmuster für Krümmungen abdecken.
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3.2.1 Analytische Berechnung der lokalen Kr̈ummungsverteilung (Gauß)
Berechnung einer kontinuierlichen Oberfl̈ache
Um Aussagen̈uber die lokale Kr̈ummungsverteilung des Gelenkknorpels treffen zu können, wurde
an den interessierenden Bereich der Gelenkfläche eine kontinuierliche B-Spline-Fläche angepasst.
Die B-Spline-Fl̈ache eignet sich aufgrund ihrer Kontinuität in der ersten und zweiten Ableitung für
eine Kr̈ummungsberechnung und stellt einen sehr effektiven Weg dar, glatte Kurven und Flächen
auf Basis weniger Kontrollpunkte zu erzeugen. Durch die parametrische Repräsentation k̈onnen
Splines einfach in 2D oder 3D formuliert werden. Kurven, die nicht exakt durch die Kontrollpunkte
verlaufen, sondern in deren Nähe, sind einfach zu realisieren. Zu dieser Art gehör n die Bezier- und
B-Spline Kurven bzw. Fl̈achen, welche in graphischen Systemen häufig Verwendung finden. Mit
zus̈atzlichem Rechenaufwand ist es möglich, die approximativen Kurven exakt durch die Kontroll-
punkte laufen zu lassen. Ebenso wie Spline-Kurven kö nen Fl̈achen an eine Anzahl von Kontroll-
punkte angepasst werden. Zum besseren Verständnis werden im Folgenden zunächst die Prinzipien
der approximativen bzw. interpolierenden B-Spline-Kurven genauer betrachtet. Im Anschluss dar-
an wird gezeigt, wie diese Technik zur Erzeugung von kontinuierlichen Flächen erweitert werden
kann.
Approximative, kubische B-Spline-Kurven
Im Gegensatz zu anderen Methoden, wird bei den kubischen B-Spline-Kurven immer nur eine be-
grenzte Anzahl (maximal 4) von Kontrollpunkten (Knoten) zur Berechnung der Kurve herangezo-
gen. Der Einfluss dieser Knoten auf den Verlauf der Kurve wird gemäß einer speziellen “Blending”-
Funktion (Vermischungs-Funktion) dritter Ordnung gewichtet (Abb.3.11 links). Diese Blending-
Funktion setzt sich aus fünf Teilen zusammen:
B(τ) =

1
6(2+ τ)
3 für −2≤τ<−1
1
6(4−6τ
2−3τ3) für −1≤τ< 0
1
6(4−6τ
2 +3τ3) für 0≤τ< 1
1
6(2− τ)
3 für 1≤τ< 2
0 sonst
(3.2)
Diese Kurve dritter Ordnung hat einige spezielle Eigenschaften. Sie ist symmetrisch, sie ist kon-
tinuierlich in den Bereichen, in denen die einzelnen Stücke aufeinander treffen und die Summe der
einzelnen Teile ergibt immer 1 [B(τ−2) + B(τ−1) + B(τ) + B(τ + 1) = 1]. Man geht davon aus,
dass alle Komponenten der Knoten (x,y in 2D; x,y,z in 3D) im gleichen Intervall des Parameters
τ der Blending-Funktion gesetzt sind. Dieses Intervallµ wird für den KnotenPi aus einer Punkt-
menge vonN + 1 Knoten berechnet:µ = iN . Der Parameter ’i’ kann Werte von 0 bis N annehmen
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Abbildung 3.11:links: Blending-Funktion dritter Ordnung. Eigenschaften: Symmetrie, Kontinuität,
Summe der Einzelteile ist 1.rechts: Beispielhafte Berechnung eines Punktes der Spline-Kurve. Die
Werte der Punkte (P0−5) werden mit der Blending-Funktion gewichtet (Linien) und deren Sum-
me dem Maximum der Blending-Funktion zugeordnet (Linie mit Pfeilen). Durch Verschieben der
Blending-Funktion entsteht ein kontinuierlicher Verlauf des Splines.
kann, somit verl̈auftµ zwischen 0 und 1. Die Spline-Berechnung kann folgendermaßen beschrieben
werde:
• Die Blending-Funktion wird durch Erḧohung vonµ (0 bis 1) an allen Knoten vorbeigezogen
• An der StelleNµ = τ (Maximum der Blending-Funktion) wird der Spline-Wert durch Ge-
wichtung und folgende Aufsummierung aller Knoten gewonnen
Es ist zu bedenken, dass maximal vier Knoten an der Gesamtsumme beteiligt sind, da die Blending-
Funktion alle anderen Knoten mit dem Wert Null gewichtet. Ein Beispiel ist in Abb.3.11rechts dar-
gestellt. Die allgemeine Formel zur Berechnung der gesamten Spline-Kurve auf Basis einer Menge
von Knoten lautet:
P(µ) =
∑Ni=0(PiB(i−Nµ)) =
P0B(Nµ)+P1B(Nµ−1)+P2B(Nµ−2)+ ...+PNB(Nµ−N)
(3.3)
P(µ) ist die erzeugte Spline-Kurve. Die Anwendung dieser Formel auf die Kontrollpunkte ist in
Abb.3.12a dargestellt.µwird von 1/6 bis 5/6 variiert und der Wert von3.3jeweils an der Stelle des
Maximums der Blending-Funktion abgetragen. Der Randbereich (P0−1, P4−5) wurde in diesem Bei-
spiel vernachl̈assigt, da es verschiedene Ansätze gibt (Doppelendpunkt, Interpolation), die Punkte
P−1 undP6 zu bestimmen. Es spielt dabei keine Rolle, in welche Richtung die Blending-Funktion
verschoben wird. D.h. die SchreibweisenP(µ) = ∑Ni=0(PiB(i−Nµ)) undP(µ) = ∑Ni=0(PiB(Nµ− i))
sindäquivalent, da die Blending-Funktion symmetrisch ist. Fallsµ genau einen Knoten trifft, redu-
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Abbildung 3.12:links: Approximative B-Spline-Kurve: Die Punkte (P0−5) werden nicht durchlau-
fen, sondern ’ziehen’ die Spline-Kurve lediglich in ihre Richtung.rechts: Interpolierende B-Spline-
Kurve: Es werden aus den Kontrollpunkten (P0−5) neue “Phantom-Punkte” (A0−5) berechnet und
eine Spline-Kurve auf Basis dieser neuen Punkte berechnet, die durchP0−5 läuft. Zum Vergleich ist
auch die approximative B-Spline-Kurve abgebildet.
ziert sich die Anzahl der Knoten, die an der Gesamtsumme beteiligt sind, auf drei.
P(
j
N
) = Pj−1B(1)+PjB(0)+Pj+1B(−1) =
1
6
Pj−1 +
2
3
Pj +
1
6
Pj+1 (3.4)
P( jN) ist der approximative Wert der Spline-Kurve am KnotenPj . Läuft j von 0 bis N, wird in Formel
3.4am Rand auf undefinierte Knoten zugegriffen (P−1,PN+1). Es gibt verschiedene Ansätze, dieses
Problem zu behandeln. Eine mögliche L̈osung bietet sich durch die Einführung zus̈atzlicher Knoten
(P−1,PN+1), die identisch mit den ursprünglichen Randknoten sind. Dadurch wird die Spline-Kurve
in der Peripherie stark auf diese Randknoten hingezogen, statt undefinierte Werte zu liefern. Die
Berechnung neuer “Phantom-Knoten” ist eine andere Methode, um die Spline-Kurve exakt durch
die Endpunkte laufen zu lassen.
Interpolierende, kubische B-Spline-Kurven
So, wie es m̈oglich ist, durch Berechnung von Phantom-Endpunkten die Kurve exakt durch die
urspr̈unglichen Endpunkte laufen zu lassen, ist es auch möglich, für jeden einzelnen geometrischen
Knoten einen zugeḧorigen Phantom-Knoten (parametrischen Knoten) zu berechnen, so dass die
gesamte Kurve exakt durch die ursprünglichen, geometrischen Knoten verläuft. Die Spline-Formel
P(µ) = ∑Ni=0(PiB(Nµ− i)) lässt sich umschreiben zu
P(µ) =
∑Ni=0(AiB(i−Nµ)) =
A0B(Nµ)+A1B(Nµ−1)+A2B(Nµ−2)+ ...+ANB(Nµ−N)
(3.5)
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wobeiA0 bis AN die neu zu berechnenden parametrischen Knoten darstellen. Werden die parame-
trischen Knoten in Gleichung3.4eingesetzt, ergibt sich Gleichung3.6:
P(
j
N
) = A j−1B(1)+A jB(0)+Ai+1B(−1) =
1
6
A j−1 +
2
3
A j +
1
6
A j+1 (3.6)
Die parametrischen KnotenA j sollen so bestimmt werden, dass P(
j
N ) exakt den urspr̈unglichen
geometrischen Knoten entspricht. Für j ≤ 0≤ N ergeben sichN + 1 Gleichungen. Beij = 0 und
j = N wird auf die ebenfalls unbekannten parametrischen KnotenA−1 undAN+1 zugegriffen. Da-
her ergeben sichN + 1 Gleichungen zur Berechnung vonN + 3 parametrischen Knoten (A−1 bis
AN+1). Die fehlenden zwei Gleichungen erhält man durch die Einf̈uhrung von zwei zus̈atzlichen
Bedingungen. Diëaußersten parametrischen Knoten (A−1,AN+1) werden gleich den sie benachbar-
ten Knoten (A0,AN) gesetzt. Auf diese Weise können die noch verbleibendenN +1 parametrischen
Knoten berechnet werden. Es ergibt sich folgendes Gleichungssystem:
PN+1 =
1
6
M (N+1)×(N+1)AN+1 =
1
6

5 1 0 0 0 0 . . . 0 0 0
1 4 1 0 0 0 . . . 0 0 0
0 1 4 1 0 0 . . . 0 0 0
0 0 1 4 1 0 . . . 0 0 0
· · · · · · · 0 0 0
· · · · · · · 0 0 0
0 0 0 0 0 0 . . . 4 1 0
0 0 0 0 0 0 . . . 1 4 1
0 0 0 0 0 0 . . . 0 1 5

A (3.7)
A: Vektor mit N +1 mit parametrischen Knoten
P: Vektor mitN +1 geometrischen Knoten
Invertiert man die MatrixM , dann lassen sich damit dieN + 1 parametrischen Knoten zu belie-
bigenN + 1 geometrischen Knoten berechnen. Durch die zwei Zusatzbedingungen (A−1=A0 und
AN+1=AN) ergibt sich an den MatrixpositionenM0,0 undMN,N der Faktor 5. Alternativ kann auch
der Gradient am Ende der Kurve als weiteres Kriterium herangezogen werden. Dies ist insbesondere
von Interesse, wenn mehrere Spline-Kurven ohne Diskontinuitäten an den̈Uberg̈angen aneinander
geḧangt werden sollen. Abb.3.12b zeigt den Verlauf der interpolierenden neben der approximativen
Kurve.
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Erweiterung der B-Spline-Kurve auf Fl̈achen
Kontinuierliche B-Spline-Oberfl̈achen werden̈ahnlich wie B-Spline-Kurven berechnet. Im Unter-
schied zu Kurven m̈ussen bei Fl̈achen jedoch 2 Parameter berücksichtigt werden (µ, ν). Es ergibt
sich somit eine Doppelsumme:
P(µ,ν) =
N
∑
i=0
M
∑
j=0
(Pi, jB(Nµ− i)B(Mν− j)) (3.8)
B ist die schon bekannte Blending-Funktion, währendPi, j die Matrix der diskreten Oberflächensẗutz-
punkte darstellt, auf deren Basis die kontinuierliche B-Spline-Fläche generiert werden soll. Auch
hier gilt, dass die Spline-Funktion lediglich 16 von Null verschiedene Terme aufweist. Davon blei-
ben nur 9 bestehen, wennµ und ν gerade einen Knoten treffen (µ = iN ,ν =
j
M ). Dieser Fall ist in
Matrixschreibweise dargestellt:
P(
i
N
,
j
M
) =
[
1
6
2
3
1
6
]
·

Pi−1, j−1 Pi−1, j Pi−1, j+1
Pi, j−1 Pi, j Pi, j+1
Pi+1, j−1 Pi+1, j Pi+1, j+1
 ·

1
6
2
3
1
6
 (3.9)
Ausmultipliziert ergibt sich:
P(
i
N
,
j
M
) =
1
36
(Pi−1, j−1 +Pi−1, j+1 +Pi+1, j−1 +Pi+1, j+1)+
1
9
(Pi−1, j +Pi+1, j +Pi, j−1 +Pi, j+1)+
4
9
Pi, j (3.10)
Um die Endpunkte der Oberfläche zu kontrollieren, werden vergleichbare Methoden angewendet
wie für B-Spline Kurven (Doppelendpunkt, Interpolation). Zwei Darstellungen einer approxima-
tiven Fl̈ache durch 9 Kontrollpunkte sind in Abb.3 13a und3.13b zu sehen. Da das Ziel dieser
Flächenberechnung die nachfolgende Krümmungsanalyse ist, soll der Verlauf der B-Spline-Fläche
naẗurlich auch m̈oglichst genau an die vorhandenen diskreten Kontrollpunkte angepasst sein. Es bie-
tet sich daher eine Interpolation durch sämtliche Kontrollpunkte an, wie sie für die Kurve beschrie-
ben wurde. Allerdings muss dabei berücksichtigt werden, dass der Rechenaufwand zur Berechnung
der parametrischen Knoten bei einer Fläche naẗurlich wesentlich ḧoher ist. Sind z.B. bei einer Kur-
ve 10 Kontrollpunkte vorhanden, so ist ein Gleichungssystem von 12 Gleichungen zur Berechung
der parametrischen Knoten zu lösen. Wird dieser Fall auf eine Flächeübertragen, so entsteht ein
Gleichungssystem von 12×12= 144 Gleichungen. Bei der 3D-Rekonstruktion der Knorpelplatten
erḧalt man in der Regel Flächen, die aus mehreren tausend Kontrollpunkten bestehen. Der dabei
nötige Rechenaufwand, d.h. die Invertierung der MatrixM zur Lösung des gesamten Gleichungs-
systems f̈uhrt dabei selbst moderne Rechner an ihre Grenzen. Einen Ausweg aus dieser Problematik
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Abbildung 3.13:links (a): Frontale Ansicht einer approximativen B-Spline-Fläche einer triangu-
lierten Patella. Der Randbereich zeigt, dass die Kontrollpunkte nicht vollständig erreicht werden.
rechts (b): Seitliche Ansicht einer approximativen B-Spline-Fläche einer triangulierten Trochlea
femoris. Die Kontrollpunkte werden nur näherungsweise erreicht.
bietet die Anwendung der Interpolationstechnik auf Teilbereiche der Gesamtfläche oder die soge-
nannte Flicken-Technik (Patches).
Interpolierende Fl̈achen
Wie bei der Spline-Kurve lassen sich bei B-Spline-Flächen die geometrischen Knoten durch para-
metrische Knoten ersetzen:
P(
i
N
,
j
M
) =
1
36
(Ai−1, j−1 +Ai−1, j+1 +Ai+1, j−1 +Ai+1, j+1)+
1
9
(Ai−1, j +Ai+1, j +Ai, j−1 +Ai, j+1)+
4
9
Ai, j (3.11)
N und M geben Auskunfẗuber die Gr̈oße des gesamten Gleichungssystems. Bei einer Berechnung
der entsprechenden parametrischen Knoten vonM×N Oberfl̈achenpunkten, sind(M +2)×(N+2)
Gleichungen zu l̈osen. Die Randpunkte liefern(M + 2)× (N + 2)−MN zus̈atzliche Gleichungen:
A0, j = A1, j ; AM, j = AM−1, j für 0≤ j ≤ N− 1, Ai,0 = Ai,1; Ai,N = Ai,N−1 für 0≤ i ≤ M− 1. Das
Einbringen dieser Zusatzgleichungen in die Grundgleichung3.11gestaltet sich als recht m̈uhsam
und ist durch eine generalisierte Betrachtung [106] [107] der obigen MatrixM zu vereinfachen:
PMN =
1
36
LMN×MNAMN =
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1
36

5M 1M 0 0 0 0 . . . 0 0 0
1M 4M 1M 0 0 0 . . . 0 0 0
0 1M 4M 1M 0 0 . . . 0 0 0
0 0 1M 4M 1M 0 . . . 0 0 0
· · · · · · · 0 0 0
· · · · · · · 0 0 0
0 0 0 0 0 0 . . . 4M 1M 0
0 0 0 0 0 0 . . . 1M 4M 1M
0 0 0 0 0 0 . . . 0 1M 5M

A (3.12)
A: Vektor mit M ·N mit parametrischen Knoten
P: Vektor mitM ·N geometrischen Knoten
A und P stellen Vektoren mit den parametrischen bzw. geometrischen Knoten dar:
AT = (A0,0,A0,1, . . . ,A0,N−1,A1,0,A1,1, . . . ,A1,N−1 . . . ,AM−1,0,AM−1,1, . . . ,AM−1,N−1)
PT = (P0,0,P0,1, . . . ,P0,N−1,P1,0,P1,1, . . . ,P1,N−1 . . . ,PM−1,0,PM−1,1, . . . ,PM−1,N−1)
Wendet man Gleichung3.12z.B. auf eine 3×3-Matrix von Kontrollpunkten an, ergibt sich für L :
L9x9 =

25 5 0 5 1 0 0 0 0
5 20 5 1 4 1 0 0 0
0 5 25 0 1 5 0 0 0
5 1 0 20 4 0 5 1 0
1 4 1 4 16 4 1 4 1
0 1 5 0 4 20 0 1 5
0 0 0 5 1 0 25 5 0
0 0 0 1 4 1 5 20 5
0 0 0 0 1 5 0 5 25

(3.13)
Invertiert man diese Matrix, so lässt sich auf die parametrischen Knoten schließen:A = 36∗L−1P.
Durch das Einsetzen dieser neu berechneten Knoten in Gleichung3.8ergibt sich eine interpolieren-
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de Fl̈ache durch die ursprünglichen Kontrollpunkte P.
P(µ,ν) =
N
∑
i=0
M
∑
j=0
(Ai, jB(Nµ− i)B(Mν− j)) (3.14)
Eine solche interpolierende Spline-Fläche durch 9 Kontrollpunkte einer Knorpelfläche zeigt Abb.
Abbildung 3.14:links (a): Interpolierende B-Spline-Fläche durch 9 Kontrollpunkte. Im Gegensatz
zu Abb. 3.13a ist deutlich zu erkennen, dass auch dieäußeren Kontrollpunkte erreicht werden.
rechts (b): Mit mehr Rechenaufwand lassen sich wesentlich größe e Fl̈achenbereiche mittels B-
Splines interpolieren, hier ein triangulierter Femurknorpel.
3.14a. Wenn es die Rechenleistung zulässt, ist es mit dieser Methode auch möglich, beliebig viele
Kontrollpunkte mit einer kontinuierlichen Spline-Fläche zu interpolieren. Abbildung3.14b zeigt
einen gr̈oßeren interpolierten Bereich von 13 Kontrollpunkten.
Patch Technik
Die Patch-Technik zeichnet sich dadurch aus, dass lokale Teilflächen erzeugt werden, die die Ei-
genschaft haben, dass sie kontinuierlich ineinanderüb gehen. Somit wird der Eindruck einer kon-
tinuierlichen Gesamtfl̈ache erzeugt, obwohl nur Teilflächen erzeugt wurden. Die Kontinuität wird
geẅahrleistet, indem die Gradientengi, j = δPδµ bzw. hi, j =
δP
δν im Randbereich angepasst werden
und der Patch nach M̈oglichkeit exakt durch die betreffenden Kontrollpunkte verläuft. Wie f̈ur die
Kurve beschrieben, werden bei der Fläche parametrische Knoten (A) ermittelt, aus denen sich eine
den Randbedingungen entsprechende Teilfläche berechnen lässt. Diese Methode unterscheidet sich
also im Wesentlichen durch die Randbedingungen von der reinen Interpolationstechnik. Es wird da-
durch m̈oglich, mit begrenztem Rechenaufwand kontinuierliche Flächen aus einer großen Anzahl
von Sẗutzpunkten zu berechnen.
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Die Erzeugung kontinuierlicher Flächen erm̈oglicht eine Reihe mathematischer Analysen. Z.B.
sind exakte 3D-Verfahren zur Messung der Knorpeldicke oder der Krümmung der Gelenkfl̈ache
möglich. In dieser Arbeit werden wir uns in erster Linie mit der Gelenkflächenkr̈ummung bescḧafti-
gen. Ẅahrend es mit einem diskreten Datensatz schwer zu realisieren ist, Aussagenüber die lo-
kale Krümmungsverteilung zu treffen, ist esüber die Erzeugung der Spline-Fläche (Formel3.14)
möglich geworden, an jedem beliebigen Punkt der Knorpelfläche eine exakte Gaußsche Krümmungs-
analyse durchzuf¨ hren.
Berechnung der lokalen Kr̈ummung auf Basis der B-Spline-Fl̈ache
Um Krümmungseigenschaften kontinuierlicher Flächen zu analysieren, können Standardmethoden
der Differentialgeometrie angewendet werden. Eine Ausführung des theoretischen Hintergrundes
zur Differentialgeometrie findet sich unter anderem in [108] und [109]. Im Folgenden sollen die
mathematischen Grundlagen dargelegt werden. Das Kürzel f repr̈asentiert eine allgemeine Fläche
in parametrischer Form;U = (u1,u2) bestimmt die exakte Position auf dieser Fläche:
f : U → R3;(u1,u2) 7−→

f1(u1,u2)
f2(u1,u2)
f3(u1,u2)
 (3.15)
Die partiellen Ableitungen vonf ergeben sich aus:
fui : U → R3;(u1,u2) 7−→

δ f1
δui (u1,u2)
δ f2
δui (u1,u2)
δ f3
δui f3(u1,u2)
 f ür i = 1,2 (3.16)
Daraus lassen sich verschiedene flächenbestimmende Größen berechnen, so z.B. die Flächennor-
male:
nf : U → R3;(u1,u2) 7−→
fu1(u1,u2)× fu2(u1,u2)
‖ fu1(u1,u2)× fu2(u1,u2)‖
(3.17)
Die Koeffizienten der ersten Fundamentalform der Fläche
Ef : U → R;(u1,u2) 7−→ 〈 fu1(u1,u2), fu1(u1,u2)〉 (3.18)
Ff : U → R;(u1,u2) 7−→ 〈 fu1(u1,u2), fu2(u1,u2)〉 (3.19)
Gf : U → R;(u1,u2) 7−→ 〈 fu2(u1,u2), fu2(u1,u2)〉 (3.20)
und die Koeffizienten zweiten Fundamentalform der Fläche:
L f : U → R;(u1,u2) 7−→ 〈nf (u1,u2), fu1u1(u1,u2)〉 (3.21)
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M f : U → R;(u1,u2) 7−→ 〈nf (u1,u2), fu1u2(u1,u2)〉 (3.22)
Nf : U → R;(u1,u2) 7−→ 〈nf (u1,u2), fu2u2(u1,u2)〉 (3.23)
Die Hauptkr̈ummungsrichtungenκ f ,1(p) undκ f ,2(p) zu einem beliebigen Parameterwertp(u1,u2)
der Fl̈achef sind identisch mit den Eigenwerten der MatrixWf (Weingartenabbildung):
W f =
 Ef (u) Ff (u)
Ff (u) Gf (u)
−1 L f (u) M f (u)
M f (u) Nf (u)
 (3.24)
Da es sich beiW f um eine 2×2-Matrix handelt, lassen sich die Eigenvektoren recht einfach aus
der Lösung des charakteristischen Polynoms zweiten Grades berechnen. Für den Punktp ergibt sich
für die Gaußsche KrümmungK f (p) := κ f ,1(p)κ f ,2(p) und für die mittlere Kr̈ummung ergibt sich
H f (p) := 12(κ f ,1(p)+κ f ,2(p)). Übertr̈agt man diese allgemeine Darstellung auf die oben hergeleite-
te Spline-Fl̈ache3.14, so korrespondiertP mit f und(µ,ν) mit (u1,u2). Die notwendigen partiellen
Ableitungen der Fl̈acheP folgen aus den entsprechenden Ableitungen der B-Spline Funktion:
Bτ(τ) =

1
2(2+ τ)
2 für −2≤τ<−1
1
2(−4τ−3τ
2) für −1≤τ< 0
1
2(−4τ +3τ
2) für 0≤τ< 1
−12(2− τ)
2 für 1≤τ< 2
0 sonst
(3.25)
Bττ(τ) =

(2+ τ) für −2≤τ<−1
1
2(−4−6τ) für −1≤τ< 0
1
2(−4+6τ) für 0≤τ< 1
(2− τ) für 1≤τ< 2
0 sonst
(3.26)
Damit ist die Fl̈acheP und ihre partiellen AbleitungenPν,Pµ,Pνµ,Pνν,Pµµ bekannt, und die Koeffizi-
enten der ersten und zweiten Fundamentalform vonP können zur Berechnung der Hauptkrümmun-
gen (κ1,κ2) im Punkt(ν,µ) herangezogen werden. Mittels der beiden Hauptkrümmungen l̈asst sich
die Fl̈acheüber die Gaußsche KrümmungK f (p) an jedem Punkt oder gemitteltüber gr̈oßere Be-
reiche charakterisieren. Ist die Gaußsche Krümmung negativ (die Hauptkrümmungen haben unter-
schiedliche Vorzeichen), handelt es sich um eine sattelförmige Fl̈ache. Sind beide Hauptkrümmun-
gen negativ, handelt es sich um ein konkave Krümmung, sind sie beide positiv, so liegt eine konvexe
Krümmung vor. Dabei kann es auch vorkommen, dass eine oder beide (Ebene) Hauptkrümmungen
Null sind. Summiert man die Hauptkrümmungen in jedem Punkt der Fläche auf und teilt durch
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die Anzahl der Punkte, lassen sich auch generelle Aussagenüber den Charakter der Gesamtfläche
treffen (mittlere Gesamtkrümmung, mittlere minimale und mittlere maximale Hauptkrümmung).
Da es bei der lokalen Krümmungsberechnung weniger auf eine kontinuierliche Interpolation der
Gesamtfl̈ache ankommt als auf den exakten lokalen Verlauf, wurde die lokale Interpolationstechnik
bei der Erzeugung der B-Spline-Fläche der Patch-Technik vorgezogen. Dabei reicht es aus, eine
geringe Anzahl von 25 umgebenden Punkten zu interpolieren, da weiter entfernte Punkte keinen
Einfluss auf den lokalen Verlauf der Spline-Fläche haben.
Validierung der Gaußschen Kr̈ummungsanalyse an Testkörpern, Anwendung an In-vivo-
Datens̈atzen und Reproduzierbarkeit
Es wurden verschiedene virtuelle Testflächen erzeugt (Kugel, Zylinder, Fläche, hyperbolisches Pa-
raboloid, Paraboloid) auf deren Basis sich die in3.2 vorgestellten Algorithmen validieren ließen.
Die Gaußsche Kr̈ummungsanalyse wurde getestet, indem unabhängige Punkte im Raum berech-
net wurden, die sich auf der Oberfläche eines virtuellen Testkörpers befanden (Abb.3.15). Diese
wurden dem Kr̈ummungsalgorithmus zur Verfügung gestellt.
Abbildung 3.15: Testk̈orper auf Basis von schichtunabhängigen Raumpunkten zur Validierung der
Gaußschen Kr̈ummungsanalyse.oben links (a): Kugel. oben mitte (b): Zylinder. oben rechts
(c): 1/8-Kugel (Raumwinkel 900). unten links (d): Paraboloid.unten rechts (e):Hyperbolisches
Paraboloid.
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Die Testk̈orper wurden mit verschiedenen Radien bzw. Ausdehnungen erzeugt, um den Einfluss
der Objektgr̈oße auf den Kr̈ummungsalgorithmus untersuchen zu können. Die Punkte auf den
Testk̈orpern wurden mit unterschiedlichem Abstand zueinander erzeugt, so dass die erzeugte Spli-
nefläche unterschiedlich große Flächenanteile des Testkörpers interpolierte.
Zu jeder Splinefl̈ache wurden die mittlere Krümmung bzw. die maximale und minimale Haupt-
krümmung berechnet. Als Maß für die Genauigkeit der Krümmungsberechnung wurde die pro-
zentuale Abweichung vom theoretischen Krümmungswert des Testkörpers angegeben. Die Para-
metrisierung zur Berechnung der Oberflächenpunkte der aufgeführten Testk̈orper wurde wie folgt
durchgef̈uhrt:
Kugel :

x(u,v)
y(u,v)
z(u,v)
 =

acos(u)cos(v)
acos(v)sin(u)
asin(v)

Zylinder:

x(u,v)
y(u,v)
z(u,v)
 =

acos(u)
asin(u)
v

Paraboloid:

x(u,v)
y(u,v)
z(u,v)
 =

u
v
a(u2 +v2)

HyperbolischesParaboloid:

x(u,v)
y(u,v)
z(u,v)
 =

u
v
a(−u2 +v2)

(3.27)
Die ideale Kugel wurde unter Variation des Raumwinkels (Abb.3.15a,c) interpoliert und ihre
Krümmung ermittelt. Beim Zylinder wurdëahnlich verfahren, indem die kreisförmige Kompo-
nente mit verschiedenen̈Offnungswinkeln interpoliert wurde bzw. die Länge variiert wurde. Die
Krümmung des Paraboloids und hyperbolischen Paraboloids wurde bei unterschiedlichen Steigun-
gen (a 6= 1) berechnet.
Die Reproduzierbarkeit der Gaußschen Krümmungsanalyse wurde an 14 Probanden (8 männlich,
6 weiblich; Alter: 20-30 Jahre) auf Basis von 4 Wiederholungsmessungen getestet (Angaben zur
MRT-Sequenz siehe3.1.6, Seite43).
Als weitere Anwendung wurde die Gaußsche Krümmungsanalyse auf den patellaren Knorpel von
14 weiblichen und 14 m̈annlichen Probanden (Alter≥ 50) angewendet. In allen Datensätzen wurde
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der Knorpel von derselben Person segmentiert, so dass systematische Unterschiede bei der Segmen-
tierung, die zwischen verschiedenen Anwendern auftreten kön en [20], weitgehend ausgeschlossen
werden konnten. Bei den 28 Probanden wurde die Gaußsche Krümmungsanalyse mit verschiedenen
Auflösungen durchgeführt. D.h. die Oberfl̈achenpunkte, welche die B-Spline-Fläche aufspannen,
wurden mit verschiedenen Auflösungen innerhalb und außerhalb der Schichten (fein, mittel, grob)
berechnet. Bei der feinen Auflösung (1:1) wurde jedes benachbarte Voxel innerhalb und außer-
halb der Schicht zur Berechnung der B-Spline-Fläche herangezogen. Bei der mittleren Auflösung
wurde jedes 10te Voxel innerhalb der Schicht, jedoch jede Schicht (10:1) herangezogen und bei
der groben Aufl̈osung jedes 20ste Voxel jeder vierten Schicht (20:4) zur Berechnung der B-Spline-
Fläche genutzt. Die Krümmungsberechnung wurde ohne und mit einer Flächennormierung auf 1300
mm2 durchgef̈uhrt. Die Normierung diente dazu, die Krümmungen der weiblichen und männlichen
Probanden unabhängig von der Gelenkfl̈achengr̈oße vergleichen zu k̈onnen [35]. Es wurde eine
Flächengr̈oße von 1300mm2 geẅahlt, da dieser Wert n̈aherungsweise dem Mittelwert aller unter-
suchten patellaren Knorpelflächen entsprach.
3.2.2 Indirekte Kr ümmungsanalysëuber Oberflächenexpansion
Zur Erg̈anzung der lokalen Krümmungsanalyse und der Beurteilung der Gesamtkrümmung wurde
ein weiteres Verfahren implementiert, welches auf sehr anschauliche Weise direkt mit dem dis-
kreten 3D-Datensatz arbeitet. Das Prinzip geht unter anderem auf einen Ansatz von Hahn et al.
[36] zurück. Diese haben den “Trabecular Bone Pattern factor” (TBPf) als Maß für das Verḧalt-
nis zwischen stab- und plattenförmigen, spongïosen Knochen eingeführt. Der TBPf liefert einen
Hinweis auf den verḧaltnism̈aßigen Anteil von Sẗaben bzw. Platten im trabekulären Knochen. Die
Abbildung 3.16: Fl̈achenexpansion- bzw. kontraktion um∆l dargestellt in 2D:a) konvexe Fl̈ache,
b) konkave Fl̈ache undc) Ebene.Avor (Anach) ist die Fl̈achengr̈oße vor (nach) der Expansion bzw.
Kontraktion.
Unterscheidung zwischen diesen beiden Komponenten wird dabei anhand von Formeigenschaften
durchgef̈uhrt. Erweitert man eine stabförmige Struktur entlang ihrer Normalenvektoren, verändert
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sich die Fl̈achengr̈oße, ẅahrend sie bei einer idealen Platte konstant bleibt (Abb.3.16). Ein dreidi-
mensionaler Ansatz wurde von Hildebrandt et al. [37] bei der Entwicklung des “Structure Model
Index” (SMI) verwendet.
In der vorliegenden Arbeit wurde die Technik abgewandelt, um generelle Aussagenüber die
Gesamtkr̈ummung des Knorpels zu erlangen. Grundlage derÜberlegung war, dass eine stärke-
re Krümmung der Gelenkfl̈ache zu einer größeren Oberfl̈achenver̈anderung bei Expansion führen
muss. Mittels dieser Oberflächenver̈anderung sind somit indirekt Aussagenüber die globale
Krümmung des Knorpels m̈oglich.
Die praktische Realisation dieser vorbereitendenÜberlegungen soll im folgenden genauer beschrie-
ben werden.
Expansion der Knorpelfl̈achen
Für die zu analysierende Oberfläche wurde aus den Dreieckprimitiven für jeden einzelnen Knoten-
punkt der zugeḧorige Normalenvektor ermittelt. In Abb.3.17a ist dieser Arbeitsschritt beispielhaft
dargestellt. Es haben 7 verschiedene Dreieckprimitive den Knotenpunkt i gemeinsam. Die Norma-
lenvektoren jedes einzelnen der 7 Dreiecke−→n j ,1≤ j ≤ 7 werden aufsummiert und der resultierende
Gesamtnormalenvektor−→nges wird über die L̈ange der Vektoren−→n j dem Knotenpunkt i zugeord-
net. Bei dieser Methode wird automatisch die Größe jedes Dreieckprimitivs in die Rechnung mit
Abbildung 3.17:a: Berechnung des Normalenvektors eines Knotenpunktes mit 7 angrenzenden
Dreiecken. Die Normalenvektoren aller Dreiecke (1-7) werden vektoriell aufsummiert (b) und der
resultierende Gesamtvektor dem Knotenpunkte zugeordnet.c: Visualisierung des Vektorfeldes einer
triangulierten Patella.
einbezogen, d.h. kleine angrenzende Dreiecke werden bei der Bildung des Gesamtnormalenvek-
tors schẅacher gewichtet als große. Die Normalenvektoren werden aus dem Kreuzprodukt zweier
Spannvektoren−→a ,−→b jedes Dreiecks gebildet. Die Länge des Normalenvektors entspricht dann ge-
nau der Fl̈ache des von den Spannvektoren definierten Parallelogramms. Abschließend wird−→gesauf
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1 normiert. Wird diese Prozedur für jeden Knotenpunkt der Knorpelfläche durchgeführt, so ergibt
sich ein Vektorfeld bestehend aus den Normalenvektoren jedes Knotenpunktes:
−→nges(i) =
∑ j=kij=1 −→a j ×
−→
b j
‖∑ j=kij=1 −→a j ×
−→
b j ‖
(3.28)
wobeiki die Anzahl der an Knotenpunkt i angrenzenden Dreieckprimitive darstellt. Ein aus dieser
Prozedur entstehendes Vektorfeld ist in Abb.3.17b dargestellt. Um die Knorpeloberfläche propor-
tional zu vergr̈oßern, wird jeder Knotenpunkt um einen bestimmten Abschnitt∆l entlang der Linie,
die sein Normalenvektor definiert, in Richtung des Normalenvektors bewegt. In Abhängigkeit von
der Oberfl̈achenkr̈ummung wird die Gesamtfläche entweder größer, bleibt gleich, oder sie wird
kleiner. Dies ist f̈ur einen zweidimensionalen Fall in Abb.3 16zu sehen. Wichtig bei diesem Vor-
gang ist, dass der Abschnitt entlang der Normalenlinie, auf dem die Knotenpunkte bewegt werden,
möglichst klein im Verḧaltnis zur Gesamtfl̈ache ist, da sonst die Reihenfolge der Knoten durch-
einander geraten kann. In der Praxis wurde dieser Abschnitt kleiner als die Hälft des minimalen
Knotenpunktabstandes gewählt, wodurch die Ordnung der Knotenpunkte erhalten blieb.
Berechnung der Kr̈ummungsmaßzahl
Die Berechnung der Oberflächengr̈oße vor und nach Expansion erfolgt durch Aufsummierung der
Fläche aller Dreieckprimitive. Durch Quotientenbildung der Fläche nach und vor ExpansionQ =
Anach
Avor
ergab sich eine Aussageüber die relative Fl̈achen̈anderungQ. Es wurde nun die Kr̈ummung der
korrespondierenden Kugel gesucht, die dieselbe relative Größen̈anderungQ erfährt, wenn man sie
um ∆l entlang ihrer Normalenvektoren expandiert (QKugel := Q). D.h. die relative Gr̈oßen̈anderung
der Kugel soll gleich der relativen Größen̈anderung der Knorpelfl̈ache sein. Daraus folgt:
Q = QKugel :=
AKugel,nach
AKugel,vor
=
4πr21
4πr20
=
4π(r0 + ∆r)2
4πr20
→ r0 =
∆r
1−Q
(±
√
Q−1) (3.29)
Hierbei stellt∆r entprechend∆l den Abschnitt dar, um den der Radius der Kugel erweitert wird
(d.h. ∆r = ∆l). Setzt man voraus, dass der Radiusr0 einer Kugel nicht negativ sein kann, ergibt
sich als Kr̈ummungsmaßzahl
∼
κ der Knorpelfl̈ache:
∼
κ= 1−Q∆l(−√Q−1) . Das∼ -Zeichenüber demκ soll
andeuten, dass es sich hier nicht um die mittlere Krümmung der Gelenkfl̈ache handelt.
Validierung der indirekten Kr̈ummungsanalyse an Testkörpern und Anwendung an In-vivo-
Datens̈atzen
Die Validität der indirekten Kr̈ummungsanalyse wurde anhand von verschiedenen Testkörpern
(Abb. 3.10) untersucht. Die Testk̈orper (Kugel, Zylinder, Ebene) wurden automatisch aus segmen-
tierten Schichten rekonstruiert und die berechnete indirekte Krümmung mit der des idealen Körpers
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verglichen. Das Verfahren wurde ebenfalls auf die 28 In-vivo-Datens¨ tze (14 weiblich, 14 m̈ann-
lich; Alter ≥ 50) der Gaußschen Krümmungsanalyse angewendet, um einen direkten Vergleich zu
ermöglichen.
3.3 Signalintensiẗatsanalyse des Knorpels
Der Arbeitsablauf der Signalintensitäts (SI)-Analyse von der Bildakquisition bis zur regionalen
und globalen Auswertung lässt sich in verschiedene Arbeitsschritte gliedern und beinhaltet die in
Abschnitt3.1dargelegte 3D-Rekonstruktion der Knorpelplatten:
1. MRT-Bildakquisition (nach [65] [70] [110])
(a) Bildakquisition unter Verwendung einer validierten MRT-Sequenz für die Segmentie-
rung der Knorpelstruktur.
(b) Akquisition von Prim̈adatens̈atzen f̈ur die Berechnung der Protonendichte und des MT-
Koeffizienten (siehe2.3.5) zusammen mit einem Phantom.
2. Segmentierung und 3D-Matching
(a) Segmentierung der Knorpelkontur in dem validiertem Bilddatensatz aus Schritt1a, und
3D-Rekonstruktion (siehe3.1) der gesamten Knorpelplatte.
(b) 3D-Matching (wenn n̈otig) der Sequenzen aus Schritt1b auf den segmentierten Daten-
satz aus Schritt2a.
(c) Weitere Reduzierung der Bewegungsartefakte durch Ausschließen desäuß ren Randes
des segmentierten Knorpelbereichs.
3. Berechnung der Sekundärbilder (Protonendichte und MT-Koeffizient) aus den Primärdaten
von Schritt1b.
4. Analyse der globalen und regionalen Signalintensität im segmentierten Bereich in den Se-
kund̈arbildern.
3.3.1 Bildakquisition mit der MRT
Es wurden Datensätze mit unterschiedlichen MRT-Sequenzen erzeugt, um strukturelle Knorpelei-
genschaften abschätzen zu k̈onnen. F̈ur die globale SI-Analyse des patellaren und tibialen Knorpels
wurden die Kniegelenke von 15 gesunden Probanden (8 weiblich, Alter 23,5± ,9 Jahre und 7
männlich, 24,8± 3,9 Jahre) mit einem klinischen MRT-Gerät (1,5 T, Magnetom Vision, Siemens,
Erlangen) untersucht. Die Schichtdicke betrug 3 mm (sagittale Orientierung); die Auflösung in der
Bildebene lag bei 0,62mm2, wurde aber durch nachträgliche Interpolation auf 0,31mm2 reduziert.
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Die Bildakquisition wurde mit einer FLASH 3D-Sequenz (siehe2.3.5) mit und ohne Fettunter-
drückung (FU) durchgeführt. Die Echozeit (TE) und der Flipwinkel (FA) wurden, wie von Selby
et al. beschrieben [70], variiert, um Sekund̈arbilder der Protonendichte berechnen zu können (Pro-
tokoll 1-3). Die Repetitionszeit (TR) wurde konstant gehalten. Die Protokolle 4 und 5 dienten der
Berechnung des MT-Koeffizienten. Es wurde ein Kupfersulfatphantom im Aufnahmebereich plat-
ziert, um die Datens̈atze der verschiedenen Probanden untereinander vergleichen zu kö nen.
1. TR1: 59 ms, TE1: 6 ms, FA1: 120, FU (Protokoll f̈ur die Segmentierung)
2. TR2: 59 ms, TE2: 6 ms, FA2: 400, FU
3. TR3: 59 ms, TE3: 12 ms, FA3: 400, FU
4. TR4: 42 ms, TE4: 6 ms, FA4: 120
5. TR5: 42 ms, TE5: 6 ms, FA5: 120 + MT-Puls
Die Gesamtzeit der Bildaufnahmen lag bei ungefähr 45 Minuten.
Für die regionale Analyse der patellaren Signalintensität in einer Wasseranregungssequenz und in
einer Protonendichteberechnung wurden weitere 6 Datens¨ ze (3 Frischpr̈aparate: Alter> 50 Jah-
re, 3 Probanden: Alter 21-28 Jahre) angefertigt. Bei der Akquisition wurden die Primärdaten mit
selektiver Wasseranregung erzeugt, um die Akquisitionszeit zu reduzieren. Die 3 Präparate waren
tiefgeforen und wurden 48 Stunden vor der Bildakquisition auf Raumtemperatur aufgetaut. Diese
wurden untersucht, um Datensätze zu erzeugen, bei denen Bewegungsartefakte mit Sicherheit aus-
geschlossen werden konnten. Die Schichtdicke betrug 1,5 mm und die Auflösung in der Bildebene
0,31mm2 (512×512-Matrix).
Die Segmentierung wurde in dem Datensatz mit maximalem Kontrast zwischen Knorpel und um-
gebendem Gewebe durchgeführt (TR: 17,2 ms, TE: 6,6 ms, FA: 200). Dies war auch die Sequenz,
in der die lokale Wasseranregungs-SI-Analyse durchgeführt wurde. F̈ur die Protonendichteanalyse
wurden weitere 3 Datensätze akquiriert, bei denen̈ahnlich wie oben die Echozeiten und Flipwinkel
variiert wurden [70] : TE1: 8,7 ms, FA1: 120; TE2: 8,7 ms, FA2: 400; TE3: 17,4 ms, FA3: 400. Es
wurde ein Wasserphantom mitgemessen, um die lokale SI-Verteilung der Protonendichte mit der
zu erwartenden Wasserverteilung vergleichen zu können. Um die Reproduzierbarkeit der globalen
und regionalen SI-Analyse beurteilen zu können, wurden 2 Probanden 3 mal im Abstand von ca.
4 Wochen gemessen und die regionale mit der globalen Reproduzierbarkeit verglichen. Bei allen
Akquisitionen wurde das gemessene Knie der Probanden mit Sandsäcken fixiert, um zu verhindern,
dass Bewegungsartefakte während oder zwischen den jeweiligen Bildakquisitionen die Ergebnisse
verfälscht.
3.3.2 Segmentierung und 3D-Matching 61
3.3.2 Segmentierung und 3D-Matching
Sowohl bei der globalen als auch bei der regionalen SI-Analyse der Patella und der Tibia wurde je-
weils das MRT-Protokoll mit dem ḧochsten Kontrast zwischen dem Knorpel und dem umgebenden
Gewebe (fettunterdrückte Gradientenechosequenz) für die Segmentierung genutzt. Der femorale
Knorpel wurde bislang in der SI-Analyse nicht berücksichtigt, da durch seine große Ausdehnung
und relativ geringe Dicke nicht gewährleistet werden konnte, dass kleine Bewegungsartefakte bei
der Berechnung der Sekundär atens̈atze ad̈aquat korrigiert werden konnten.
Die Segmentierung der patellaren und tibialen (globale Analyse) bzw. der patellaren (regionale Ana-
lyse) Knorpelplatte wurde in jeder Schicht semi-automatisch mit Hilfe eines Snake-Algorithmus
durchgef̈uhrt [20].
Da bis zu 3 verschiedene Bilddatensätze voxelbasiert miteinander verrechnet werden mussten, war
es von großer Bedeutung, dass die unterschiedlichen Datensätz exakt miteinander korrespondier-
ten. Wie sich zeigte, konnte bei einer Gesamtakquisitionszeit von bis zu 45 min. nicht davon aus-
gegangen werden, dass die Probanden sichüberhaupt nicht bewegt hatten. Bewegungsartefakte
äußerten sich darin, dass eine oder mehrere der 5 zusätzlichen Sequenzen, die für die Berech-
nung der Protonendichte oder des MT-Koeffizienten notwendig waren, nicht voxelgenau zu der
segmentierten Sequenz passten. Aus diesem Grund wurde ein semi-automatischer 3D-Matching-
Algorithmus angewendet (Abb.3 18), der alle Prim̈ardatens̈atze auf die segmentierte Sequenz abbil-
dete. Es war zu beobachten, dass sich die Bewegungsartefakte meistens auf translatorische und/oder
rotatorische Verschiebungen innerhalb der Schichten zurückführen ließen. Dies wurde korrigiert,
indem interaktiv korrespondierende Punkte in beiden Datens¨ tzen markiert wurden (Abb.3.19):
{−→x1,−→x2, · · · ,−→xN}→ {−→y1,−→y2, · · · ,−→yN}, wobei N die Anzahl der definierten Punktpaare darstellt.
Die Punktmenge des Datensatzes mit Bewegungsartefakten wurde nun auf die Punktmenge des seg-
mentierten Datensatzes mittels eines minimierten Abstandsquadrates (least-squares-fit) abgebildet.
Bei dieser Vorgehensweise wird die abzubildende Punktmenge durch Rotation und Translation opti-
mal an die Zielpunktmenge angepasst, so dass die Summe der Abstände der selektierten Punktpaare
({−→xi }, {−→yi } , i = 1,2, · · · ,N) minimal wird. Folgende Formel beschreibt diesen Vorgang:
min
{
N
∑
i=1
‖−→yi − (Rmin−→xi +Tmin)‖2
}
(3.30)
Rmin undTmin repr̈asentieren die Rotations- bzw. Translationsmatrix welche3.30lösen. Die Berech-
nung der MatrizenRmin und Tmin wurde entsprechend einem Algorithmus implementiert, der auf
der Arbeit von Arun et al. basiert [111], dieser beeinhaltet folgende Schritte:
A. Translation des Schwerpunktes−→cx von {−→xi }, und−→cy von {−→yi } zum Ursprung des Koordina-
tensystems ({−→xi −−→cx} ,{−→yi −−→cy} ; i = 1,2, · · · ,N).
B. Berechnung vonRmin
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Abbildung 3.18: Arbeitsablauf zur Erzeugung von Protonendichtebildern: Drei unterschiedliche
MRT-Bildsequenzen (Protokoll 1-3) werden gemäß Formel3.32 voxelgenau zu einem Protonen-
dichtedatensatz miteinander verrechnet.
C. Berechnung vonTmin = −→cy - Rmin−→cx
Den wichtigsten Teil stellt die Berechnung der RotationsmatrixRmin dar, dieser wird in Schritt B
durchgef̈uhrt. Die Rotationsmatrix wurde gefunden, indem die Singulärwertzerlegung (SWZ) von
H berechnet wurde:
H =
N
∑
i=1
(−→yi −−→cy)(−→xi −−→cx)t = UΛVt (3.31)
wobei U,Λ und V die SWZ vonH repr̈asentieren. In diesem Fall stellenU und V jeweils eine
3×3 orthonormale Matrix undΛ eine 3×3 Diagonalmatrix mit den Singulärwerten dar. Es konnte
gezeigt werden, dass die orthonormale MatrixX = VUt die gesuchte MatrixRmin darstellt, wennX
eine Rotationsmatrix ist, d.h. wenn die Determinante vonX gleich 1 ist (det(X) = 1) [111].
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Abbildung 3.19: Markierung von korrespondierenden Punkten in verschiedenen Schichtbildern
(Kreise und Quadrate) zweier Datensätze. Die folgende Abbildung der beiden Datensätze mittels
eines Least-Squares-Fit-Algorithmus (3.30) aufeinander bewirkt eine Reduzierung der Bewegungs-
artefakte.
Damit konnten alle n̈otigen Verschiebungen (Translation, Rotation) für die Punktmenge−→xi berech-
net werden, welche n̈otig waren, um diese optimal auf−→yi abzubilden. Durch Anwendung der Trans-
formationsmatrizenTmin undRmin auf den gesamten 3D-Datensatz wurden die Bewegungsartefak-
te zwischen den einzelnen Bildsequenzen reduziert. Somit waren nur wenige korrespondierende
Punkte notwendig, um den ganzen 3D-Datensatz anzupassen. Die Auswahl dieser Punkte ist dabei
von wesentlicher Bedeutung und es war daher wichtig, deren exakte interaktive Bestimmung zu
ermöglichen und gleichzeitig den Erfolg des Verfahrens visuell kontrollieren zu können. Um dieser
Forderung gerecht zu werden, wurden die abzubildenden Datensätz chichtweise in verschiede-
nen Farben̈uberlagert. Dies wurde realisiert, indem bei gleichbleibender Signalintensität in beiden
Datens̈atzen unterschiedliche Farbkanäle (Rot, Grün,Blau) herausgefiltert wurden.
Durch Überlagerung der Schichtbilder in verschiedenen Farben konnten Zonen, in denen sich die
Farbkomponenten beider Datensätze nicht vollsẗandigüberlagerten, als einfarbige Verschiebungs-
artefakte identifiziert werden. Da der Knorpel sowohl in der fettunterdrückten als auch in der
Wasseranregungs-Sequenz eine hohe Signalintensität aufweist, zeigten sich bei Bildverschiebun-
gen einfarbige R̈ander um das Knorpelgewebe. Es können aber auch beliebige andere Strukturen
mit hoher Signalintensität zur Identifikation und Korrektur der Bewegungsartefakte herangezogen
werden. Im Idealfall verschwanden die einfarbigen Ränder um Bereiche mit hoher Signalintensität,
was auf eine vollsẗandige Korrektur der Bewegungsartefakte schließen ließ. Da in einigen Fällen
Restartefakte auftraten, wurden bei den SI-Analysen der 15 Probanden dieäußeren 2 Voxelreihen
vom segmentierten Bereich ausgeschlossen. Bei der Akquisition der patellaren Datensätze f̈ur die
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regionale Analyse (transversale Schichtorientierung) musste nur eine Voxelreihe ausgeschlossen
werden.
3.3.3 Berechnung der Protonendichte und des MT-Koeffizienten
Protonendichte
Basierend auf der Technik von Selby et al. [70] wurden 2 Protokolle auf den dritten segmentierten
Datensatz abgebildet (Abb.3 18) und danach voxelbasiert miteinander verrechnet. Der Algorithmus
dafür lautet:
Spd =
(
S1S2a
S2b−S1c
(
S2
S3
)(TE1/(TE3−TE1)))
(3.32)
S1, S2 und S3 sind die Voxelsignalintensitä en der Protokolle 1-3, welche in dem Abschnitt3.3.1
beschrieben wurden. Die Werte für a, b und c resultieren aus den verwendeten Flipwinkeln (FAx)
der Protokolle:a = cosFA1−cosFA2, b = sinFA1(1−cos(FA2)), c = sinFA2(1−cos(FA1)). Es
wurden drei Datens̈atze ben̈otigt, da es so m̈oglich wurde, die T1- und T2-Zeiten aus der Relaxati-
onsformel (siehe2.3.5) zu eliminieren und somit die Protonendichte abzuschätzen. Die Protonen-
dichte wurde abschließend auf ein mitgeführtes Kupfersulfatphantom (globale SI-Analyse) bzw.
Wasserphantom (regionale SI-Analyse) normiert. Auf diese Weise wurde ein Vergleich zwischen
verschiedenen Datensätzen der Probanden und Präparate m̈oglich.
MT-Koeffizienten
Basierend auf Arbeiten von Kim et al. [65] und Faber et al. [110] wurden die Protokolle 4 und 5
genutzt, um Sekundärbilder des MT-Koeffizienten zu berechnen. Auch hier war es notwendig, die
3D-Datens̈atze aufeinander abzubilden. Aufgrund der fehlenden Fettunterdrückung stellte es sich
als schwieriger heraus, geeignete korrespondierende Punkte zu definieren. Da die KKG nicht ex-
akt zur Darstellung kam, wurde die GF zur Definition korrespondierender Punkte herangezogen.
Zur Berechnung des MT-Koeffizienten wurde die Signalintensität von Protokoll 5 (mit Magneti-
sierungstransfer) von Protokoll 4 subtrahiert und anschließend auf Protokoll 4 (ohne Magnetisie-
rungstransfer) normiert. Hierdurch entfiel die Notwendigkeit der Normierung auf ein Phantom. Das
Ergebnis war eine prozentuale Differenz zwischen Protokoll 4 und 5.
MTKoe f f izient=
S4−S5
S4
∗100 (3.33)
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3.3.4 Globale und regionale Signalintensiẗatsanalyse
Analyse der globalen Signalintensitä im patellaren und tibialen Knorpel
Die globale Analyse berechnete den SI-Mittelwert der gesamten Knorpelplatte der Patella sowie
der lateralen und medialen Tibia. Die Unterschiede zwischen diesen Knorpelplatten wurde mittels
eines gepaarten T-Test auf statistische Signifikanz untersucht. Um die Schicht-zu-Schicht Varia-
tion abscḧatzen zu k̈onnen, wurde der durchschnittliche Variationskoeffizient (CV%: Standardab-
weichung geteilt durch den Mittelwert multipliziert mit 100) der Schichten innerhalb jeder Platte
von jedem Probanden ermittelt und der inter-individuellen Variabilität gegen̈ubergestellt. Um sy-
stematische Veränderungen innerhalb der Knorpelplatten feststellen zu können, wurden einzelne
Schichten aus dem lateralen, dem mittigen sowie dem medialen Bereich miteinander verglichen.
Auch hier wurde ein gepaarter T-Test angewendet. Die Korrelation zwischen den verschiedenen
Knorpelplatten, zwischen der Protonendichte und dem MT-Koeffizienten wurde mittels Regressi-
onsanalyse berechnet. Unterschiede der Parameter zwischen Männern und Frauen wurden mittels
des Mann-Whitney-U-Tests geprüft.
Analyse der regionalen Signalintensitä im patellaren Knorpel
Die Analyse der regionaler Signalintensität lässt sich in vier Schritte unterteilen:
• Automatische Berechnung von Knorpelsubregionen.
• Berechnung der mittleren, normierten Signalintensität jeder Knorpelsubregion.
• 3D-Rekonstruktion der Knorpelfläche (siehe3.1.3).
• Projektion der regionalen Signalintensitäten auf die Oberfl̈ache des 3D-Models, kodiert in
verschiedenen Farben.
Automatische Berechnung der Knorpelsubregionen Für die regionale SI-Analyse wurde eine
Unterteilung der Knorpelplatten in eine beliebige Anzahl von Regionen- und Tiefenzonen gewählt.
Die Tiefenzonen teilen die Knorpelplatte von der GF bis zur KKG, die Regionen definieren an
der Patella (bei transversaler Schichtorientierung) Unterbereiche von medialüber zentral nach late-
ral (Abb.3.20). Beide Einteilungen (Tiefenzonen, Regionen) ergeben eine schachbrettartige Zeilen-
und Spalteneinteilung der segmentierten Knorpelplatte in jeder Schicht (Abb.3.20c). Da die Anzahl
der Tiefenzonen und Regionen je nach Bildqualität und Knorpelgr̈oße frei ẅahlbar war, konnte eine
separate Betrachtung unterschiedlichster Knorpelsubregionen vorgenommen werden. Ein Grenz-
wert für die minimale Voxelanzahl pro Subregion bewirkte, dass immer eine Mindestanzahl von
Voxeln zur Berechnung der Signalintensität herangezogen wurde. Der Grenzwert wurde bei Da-
tens̈atzen mit einem ḧoheren Rauschanteil angehoben. Aus der 3D-Knorpelrekonstruktion (Kapitel
3.1) war die Zuordnung der Konturen zu der jeweiligen Knorpelfläche (KKG, GF) bekannt. Die
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Abbildung 3.20: Beispiele f̈ur die Einteilung in verschiedene Subregionen.oben links (a): Zur
Analyse der Regionen wurde die Zahl der Tiefenzonen auf 1 und zur Analyse der Tiefenzonen
oben rechts (b)wurde die Zahl der Regionen auf 1 gesetzt.unten Mitte (c): Beispiel f̈ur die in
3.21 erläuterte Berechnung von Regionen und Tiefenzonen. Es ergab sich eine schachbrettartige
8×3 Zeilen- und Spalteneinteilung.
Erzeugung der Subregionen ist in Abb.3.21dargestellt. Die Regioneneinteilung wurde automatisch
durch Teilung der KKG und GF in eine gleiche Anzahl von Subkonturen (1,2,3,...) vorgenommen
(Abb. 3.21a), welche dann durch Linien verbunden wurden3.21b. Die Erzeugung der Tiefenzonen
ist in Abb. 3.21c schematisch dargestellt. Indem die Regionen-Teilungslinien wiederum unterteilt
und die neuen Teilstücke (a,b,c,...) miteinander verbunden wurden, entstanden die gewünschten
Tiefenzonen. Dabei ist zu berücksichtigen, dass die Tiefenzonen aus einer großen Anzahl von vir-
tuellen Regionen-Teilungslinien erzeugt wurden, da zwischen den Abschnitten linear interpoliert
wurde. Hierdurch war es notwendig, die Verbindungslinien möglichst kurz zu halten.
Die Schnittpunkte zwischen den Regionen und Tiefenzonen definierten die Subregionen für die
SI-Analyse. Auf diese Weise erhielt manRegionen∗ Tie f enzonen∗SchichtanzahlSI-Werte pro
Knorpelplatte. In einer ersten Untersuchung wurden bei 6 Datens¨ zen die Signalintensitä en von 3
Tiefenzonen und 8 Regionen ermittelt. Dabei wurden die SI-Werte der Subregionen aller Schichten
zu einem gemeinsamen SI-Wert zusammengefasst. Die Regionen und Tiefenzonen wurden separat
analysiert, d.h. ẅahrend der Analyse der 8 Regionen wurde die Zahl der Tiefenzonen auf 1 (Abb.
3.20a) und ẅahrend der Analyse von 3 Tiefenzonen die Zahl der Regionen auf 1 (3.20b) eingestellt.
Auf diese Weise konnten̈uber alle Schichten gemittelte SI-Werte aus 8 unterschiedlichen Regionen
und 3 Tiefenzonen gewonnen werden.
Es soll noch einmal betont werden, dass diese Technik keiner Einschränkungen bei der Detailgenau-
igkeit unterliegt, denn die Knorpelplatte kann in beliebig viele Subregionen eingeteilt werden. Dies
führt im Extremfall aber dazu, dass praktisch jedes Bildvoxel eine eigene Region darstellt, dessen
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Abbildung 3.21: Erzeugung von Knorpelsubregionen zur Auswertung der Signalintensitä . oben
links (a): KKG und GF werden in eine gleiche Anzahl (hier 1-8) Subkonturen unterteilt.oben
rechts (b): Die Endpunkte der Subkonturen werden durch Linien miteinander verbunden und da-
durch die Regionen definiert. Die Verbindungslinien werden ihrerseits wieder unterteilt (hier a-c).
unten Mitte (c): Die Tiefenzonen werden durch die Verbindung der Teilstücke a-c definiert.
Signalintensiẗat ausgewertet wird. Das Bildrauschen begrenzt die Detailgenauigkeit der SI-Analyse
und es muss darauf geachtet werden, dass die einzelnen Subregionen genug Voxel beinhalten, um
statistisch aussagekräftige SI-Werte zu liefern. Aus diesem Grund wurde ein Grenzwert vorgegeben,
der die Mindestanzahl der Voxel pro Subregion vorschreibt. Eine detailiertere Diskussion dieses
Punktes findet sich in Abschnitt5.3.1.
Farb- oder Grauwertkodierte SI-Darstellung auf der Knorpeloberfl äche Die Tatsache, dass
das 3D-Modell des Knorpels auf Basis derselben Konturpunkte berechnet wurde, die auch zur Er-
mittlung der Subregionen dienten, ermöglichte eine komfortable Zuordnung der SI-Werte zu dem
entsprechenden Bereich auf der Knorpeloberfläche. Um den korrespondierenden Oberflächenbe-
reich des 3D-Modells einer beliebigen Subregion an der Oberfläche oder in der Tiefe des Knorpel-
gewebes zu finden, mussten lediglich die vertikalen Regions-Grenzen verfolgt werden, die direkt
an der Knorpeloberfl̈ache m̈undeten. Auf diese Weise konnten die SI-Werte jeder Subregion auf die
Oberfl̈ache projiziert und dort in unterschiedlichen Farb- oder Grauwerten visualisiert werden. Die
eigentliche Darstellung des 3D-Modells und der Farb- bzw. Grauwerte wurde mit Hilfe der Graphik-
bibliothek OpenGL [34] realisiert. Somit wurde es m̈oglich, auch die SI-Werte tieferer Bereiche des
Knorpels ortsaufgelöst darzustellen und somit oberflächliche mit tiefen Zonen des Knorpels direkt
visuell zu vergleichen. Die eigentlichen SI-Werte können naẗurlich auch separat abgespeichert und
somit einer genauen externen, statistischen Analyse zugänglich gemacht werden.

Kapitel 4
Ergebnisse
4.1 3D-Knorpelrekonstruktion
Die Flächenberechnung für die verschiedenen Testkörper (Abb.3.10a-c) ergab je nach deren Form
und Gr̈oße Abweichungen zwischen 0 - 4,1% von den entsprechenden idealen Körpern. Erwar-
tungsgem̈aß konnte die Fläche der Ebene mit 100% Genauigkeit gemessen werden, während bei
der rekonstruierten Kugel mit 4,1% der größte Unterschied auftrat (Tabelle4.1).
Tabelle 4.1: : Validierung der Flächenberechnung an Testkörpern
Flächengr̈oße von Testk̈orpern inmm2
Testk̈orper Durchmesser theoretische berechnete prozentuale
Flächengr̈oße Flächengr̈oße Abweichung
Ebene 19 mm 361mm2 361mm2 0%
10 mm 1256,6mm2 1217,7mm2 3,2%
Kugel 20 mm 5026,5mm2 5109,7mm2 -1,6%
40 mm 20106mm2 20966mm2 -4,1%
10 mm 1884,9mm2 1912,3mm2 -1,43%
Zylinder 20 mm 3769,9mm2 3824,6mm2 -1,43%
40 mm 7539,8mm2 7649mm2 -1,43%
Abb. 4.1zeigt die rekonstruierten Knorpelplatten eines Kniegelenks in ihrer ursprünglichen r̈aum-
lichen Anordnung. Durch die Anpassung des Algorithmus beim Femurknorpel konnte auch der
Übergang von den Kondylen zur Trochlea in allen Fällen rekonstruiert werden, ohne dass unreali-
stische Oberfl̈achenerweiterungen auftraten (siehe Abb.3.9b). Die Erfahrung zeigte, dass auch die
Zuordnung zu den Knorpelflächen (KKG, GF) an allen Knorpelplatten automatisch und mit hoher
Verlässlichkeit richtig erfolgte. Bei der feinen Darstellung wurde jedes Konturvoxel genutzt, um das
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3D-Objekt zu rekonstruierten. Abb.4 2zeigt diese Aufl̈osung am Beispiel des femoralen Knorpels.
Dort wird die Gitterstruktur eines triangulierten Femurknorpels unter Verwendung verschiedener
Schrittweiten ’k’ abgebildet.
Abbildung 4.1: Maßstabsgetreue 3D-Rekonstruktion aller Knorpelplatten im Kniegelenk (Patella,
Femur, laterale und mediale Tibia), Ansicht von medio-caudal.
Abb. 4.2a zeigt die feinste Aufl̈osung. Hier wurde jeder Konturpunkt bei der Flächenberechnung
mit einbezogen und auf Basis dieser Darstellung einheitlich die Flächenberechnung durchgeführt.
In Abb. 4.1 ist zu sehen, dass aufgrund der voxelgenauen Darstellung eine Art Wellenprofil auf
der Knorpelfl̈ache entsteht. Dies ist auf den diskreten Charakter der ursprünglichen Konturdaten
zurückzuf̈uhren und konnte vermieden werden, indem nicht jeder Konturpunkt bei der Oberfläch n-
rekonstruktion herangezogen wurde (Abb.4.2b). Dieses wurde (siehe3.1.3) durch Erḧohung der
Schrittweite auf der Kontur erreicht. Durch Erhöhung der Schrittweite sowohl innerhalb als auch
außerhalb der Schichten konnte der Knorpel beliebig glatt dargestellt werden, wobei dabei natürlich
auch Detailinformation verloren gingen (Abb.4.2b).
Bei sagittaler Schichtführung konnten die Knorpelplatten im̈außersten medialen bzw. lateralen Be-
reich aufgrund des Partial-Volumen-Effektes nicht ganz bis zum Rand durchsegmentiert werden.
Dasselbe Problem trat bei transversaler Schichtführung im proximalen und distalen Bereich der
Patella auf. In der 3D-Rekonstruktion sind diese Regionen durch das abrupte Ende der Fläch ge-
kennzeichnet (Abb.4.3), obwohl KKG und GF noch nicht vollständig ineinander̈ubergehen.
Die Reproduzierbarkeitsuntersuchung für die Berechnung der Flächengr̈oßen an 14 Probanden er-
gab eine Pr̈azision zwischen 2,0% (Femur) und 3,6% (Patella) (Tabelle4.2). Die Flächengr̈oßen
wiesen an der Patella, der medialen Tibia und der lateralen Tibia vergleichbare Werte (im Mittel
1124 bis 1205mm2) auf und waren am Femur ca. fünfmal so groß (im Mittel 6526± 927mm2).
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Abbildung 4.2: Triangulierung der Gelenkfläche eines Femurs.a: Triangulierung bei feiner
Auflösung (Schrittweite ’k’ = 1).b: Triangulierung bei mittlerer Aufl̈osung (Schrittweite ’k’ = 10).
Abbildung 4.3: 3D-Rekonstruktion eines patellaren Knorpels in transversaler Schichtorientierung.
Im Vordergrund ist die Schnittkante aufgrund des Partial-Volumen-Effektes zu erkennen.
Die Standardabweichung sowie die jeweiligen Minimal- und Maximalwerte sind in Tabelle4.3an-
gegeben. Vergleicht man die interindividuelle Variabilität in der Gruppe mit der Messpräzision, so
ergibt sich ein Verḧaltnis von 3,7:1 (Patella KKG) bis 7,7:1 (Femur KKG) zwischen der biolo-
gischen Variabiliẗat und dem Messfehler. Dies zeigt, dass mit der Methode verlässlich zwischen
Individuen mit großen und kleinen Gelenkflächen unterschieden werden kann.
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Tabelle 4.2: : Kurzzeit-Präzision [CV%] der Knorpelfl̈achen; Root-Mean-Square (RMS) Durch-
schnittswert bei 14 Probanden
Patella med. Tibia lat. Tibia Femur Knie (gesamt)
Gelenkfl̈ache
(in %) 3,6 2,5 2,8 2,0 2,0
Knorpelknochengrenze
(in %) 3,6 2,5 2,7 2,1 2,1
Tabelle 4.3: : Mittelwerte, Standardabweichungen (Minima und Maxima) der Größe der Gelenk-
flächen und Knorpelknochengrenzen der 14 Probanden
Patella med. Tibia lat. Tibia Femur
Gelenkfl̈ache 1205± 175 1124± 154 1182± 210 6526± 927
(in mm2) (1031-1572) (846-1323) (846-1440) (5291-8031)
Knorpelknochengrenze 1061± 142,3 1046± 146,8 1077± 180,3 5803± 936,2
(in mm2) (903-1367) (755-1238) (755-1291) (4189-7025)
4.2 Knorpelkr ümmungsanalyse
4.2.1 Gaußsche Kr̈ummungsanalyse
Validierung
Tabelle4.4zeigt in der linken Spalte den Radius einer idealen Kugel und deren Krümmung und in
den rechten Spalten die berechneten Krümmungswerte der B-Spline-Fläche, welche die ideale 1/4-
Kugel (Raumwinkel 1800) interpoliert. Es zeigte sich, dass die berechnete mittlere Krümmung aller
Kugeln trotz unterschiedlichem Raumwinkel nur geringfügig von der theoretischen Krümmung der
idealen Kugel abwich. Wie in Tabelle4.4zu sehen ist, hatte der Kugelradius keine Einfluss auf die
Krümmungsberechnung. Die Variation des Raumwinkels zeigte, dass selbst eine aus lediglich 25
Oberfl̈achenpunkten rekonstruierte Halbkugel (Raumwinkel 3600) nur eine Abweichung von 2%
vom Idealwert ergab. Die maximale und minimale Hauptkrümmung der B-Spline-Fläche durch die
Kugelpunkte entsprachen erwartungsgemäß exakt der mittleren Krümmung und wurden daher nicht
explizit aufgef̈uhrt. Bei kleineren Raumwinkeln reduzierte sich die Abweichung auf bis zu deutlich
unter 1%.
In Tabelle4.5 ist zu erkennen, dass die Krümmungsberechnung unabhängig vom Radius und der
Länge des interpolierten Zylinders war. Die berechnete mittlere Krümmung der B-Spline-Fläche
durch die Zylinderpunkte wich beim 1/4-Zylinder vom theoretischen Wert nur um -0,2 % ab.
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Tabelle 4.4: : Mittels B-Spline-Flächen berechnete mittlere Krümmung von idealen Kugeln mit un-
terschiedlichem Radius sowie absolute und prozentuale Abweichung vom theoretischen Idealwert.
ideale Mittels B-Spline interpolierte
Kugel Kugel (Raumwinkel 1800)
Radius/ mittlere abs. Kr̈ummungs- proz. Kr̈ummungs-
Krümmung [1m] Krümmung [
1
m] abweichung [
1
m] abweichung [%]
1/1 0,99 -0,01 -1
2/0,5 0,495 -0,005 -1
4/0,25 0,247 -0,0025 -1
6/0,16 0,165 -0,00176 -1
8/0,125 0,1237 -0,0013 -1
10/0,1 0,099 -0,001 -1
Die maximalen und die minimalen Hauptkrümmungen zeigten noch geringere Abweichungen ge-
gen̈uber den theoretischen Werten als bei der Kugel. Die Krümmungsberechnung bei Erhö ung des
Kreiswinkels bis auf die Gr̈oße eines 1/2-Zylinders lag bei einer Abweichung von maximal 1%.
Auch bei der Berechnung der mittleren Krümmungen bzw. der maximalen und minimalen Haupt-
krümmungen von Paraboloiden und hyperbolischen Paraboloiden (Abb.3.15) ergab sich eine sehr
guteÜbereinstimmung mit den theoretischen Krümmungswerten. Die prozentuale Abweichung lag
bei allen Kr̈ummungswerten unabhängig von den Steigungsfaktoren bei 0,2% (Tab.4.6).
Die Ergebnisse f̈ur die Krümmungsberechnung der Ebene sind nicht explizit aufgef¨ hrt, da alle
Krümmungswerte (mittlere, maximale und minimale) erwartungsgemäß den Wert Null annahmen.
In-vivo-Ergebnisse
Die Reproduzierbarkeit der Krümmungsanalyse am Kniegelenk (4 Wiederholungsmessungen an 14
Probanden) ist in Tabelle4.7 dargestellt. Die mittlere Kr̈ummung erreichte Werte zwischen 41/m
(Patella) und 30/m (mediale Tibia; Tab4.8). Die gemittelte minimale Hauptkrümmung betrug zwi-
schen -24/m (mediale Tibia) und 2,8/m (medialer Femurkondylus). Die gemittelte maximale Haupt-
krümmung lag zwischen 68/m (medialer Femurkondylus) und 86/m (Trochlea).
Die Pr̈azision (Standardabweichung) der mittleren Krümmung betrug zwischen 3,6/m (medialer
Femurkondylus) und 5,7/m (Trochlea), die gemittelte minimale Hauptkr¨ mmung zwischen 2,9 (la-
terale Tibia) und 6,6/m (lateraler Femurkondylus) und die gemittelte maximale Hauptkrümmung
zwischen 4,5/m (lateraler Femurkondylus) und 10,5/m (Trochlea)
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Tabelle 4.5: : Mittels B-Spline-Flächen berechnete mittlere Krümmung von Zylindern mit unter-
schiedlichem Radius sowie absolute und prozentuale Abweichung vom theoretischen Idealwert.
idealer Mittels B-Spline interpolierter
Zylinder 1/4 Zylinder
Radius/ mittlere absolute proz. Ab- max.Haupt- min.Haupt-
Länge/ Krümmung Abweichung weichung [%] krümmung krümmung
Krümmung [ 1m] [
1
m] [
1
m] [
1
m]
1/1/0,5 0,499 -0,001 -0,2 0,991 0
2/2/0,25 0,2495 -0,0005 -0,2 0,499 0
4/4/0,125 0,125 0,00025 -0,2 0,2495 0
6/6/0,083 0,0832 0,00013 -0,2 0,166 0
8/8 /0,0625 0,0624 0,00012 -0,2 0,125 0
10/10/0,01 0,0499 0,0001 -0,2 0,0998 0
Die Abhängigkeit der Kr̈ummungsanalyse der patellaren Gelenkflächen an 14 weiblichen und männ-
lichen Probanden von der Stützpunktaufl̈osung ist in Tabelle4.9dargestellt. Die Kr̈ummungswerte
schwanken je nach Auflösung (fein, mittel, grob) zwischen 18,6/m und 65,6/m bei den weiblichen
und 21,7/m und 77,1/m bei den männlichen Probanden. Die Standardabweichung zwischen den
Probanden nahm von der feinen zur groben Auflösung ab. Die berechneten Krümmungen nahmen
bei sẗarkerer Gl̈attung geringere Werte an. Dies zeigt, dass bei Vergleichen zwischen Gruppen und
einzelnen Individuen die Aufl̈osung bzw. Gl̈attung der Fl̈achen konstant gehalten werden muss.
Die jeweiligen Mittelwerte und die Standardabweichungen der Gaußschen Krümmung f̈ur alle
weiblichen bzw. m̈annlichen Probanden sind am Ende der Tabelle4.9 aufgef̈uhrt. Es wurde nur
ein geringer Unterschied bei denüber den Gesamtknorpel gemittelten Krümmungswerten zwischen
weiblichen und m̈annlichen Probanden gefunden (unnormiert: weibl. 33,4/m, männl. 33,0/m, -1,2
%). Bei den auf 1300mm2 normierten patellaren Gelenkflächen ergaben sich jedoch größere Unter-
schiede der Kr̈ummungswerte. Die m̈annlichen Probanden zeigten im Mittel eine um 7,8% höhere
Gelenkfl̈achenkr̈ummung als die Frauen (normiert: weibl. 32,82/m, männl. 35,4/m, +7,8%). Die
statistische Analyse ergab jedoch, dass diese Unterschiede auf 5% Niveau nicht signifikant waren.
Das Ergebnis f̈ur eine typische regionale Krümmungsanalyse des patellaren Knorpels ist in Abb.4.4
bei feiner (a), mittlerer (b) und grober (c) Auflösung zu sehen. Insbesondere die grobe Auflös ng
4.4c (20:4) lieferte die zu erwartende regionale Krümmungsverteilung. Bei feiner und mittlerer
Auflösung bestimmten in erster Linie die großen lokalen Sprüngen zwischen den diskreten Kontur-
punkten die regionalen Krümmungswerte. Aus diesem Grunde wurde die grobe Auflös ng (20:4)
als Standard f̈ur die Krümmungsberechnungen gewählt. Die dunkle Zone zeigt bei der Patella im la-
teralen Knorpelbereich eine eher konkave Krümmung an, ẅahrend zentral und medial eher konvexe
(helle) Zonen̈uberwiegen.
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Tabelle 4.6: : Mittels B-Spline-Flächen berechnete mittlere Krümmung, maximale und minimale
Hauptkr̈ummung von Paraboloid und hyperbolischem Paraboloid mit variierenden Steigungsfakto-
ren. Die theoretischen Krümmungswerte entsprachen jeweils dem doppelten Steigungfaktor.
Mittels B-Spline interpoliertes
ideales Paraboloid und hyp. Paraboloid
Paraboloid Paraboloid Hyperbolisches
Paraboloid
Steigungsfaktor/ mittlere max./min. mittlere max./min.
Krümmung [1m] Krümmung Krümmung Krümmung Krümmung
[ 1m] [
1
m] [
1
m] [
1
m]
1/2 2,004 2,004/2,004 0 2,004/-2,004
2/4 4,009 4,009/4,009 0 4,009/-4,009
4/8 8,017 8,017/8,017 0 8,017/-8,017
6/12 12,026 12,026/12,026 0 12,026/-12,026
8/16 16,034 16,034/16,034 0 16,034/-16,034
10/20 20,043 20,043/20,043 0 20,043/-20,043
In Abb. 4.5 ist die lokale Kr̈ummungsverteilung in grober Auflösung (20:4) aller Gelenkflächen
eines Kniegelenks dargestellt (männlicher Proband, Alter 56 Jahre).Über die verschieden starken
Farbabstufungen zwischen rot und grün liefert die mittlere Gaußsche Krümmung Informationen
über konkave (schwarz/rot) und konvexe (weiß/grün) Bereiche der Gelenkfläche. Die minimale und
maximale Hauptkr̈ummungsverteilungen zeigen in jedem Punkte den kleinsten bzw. größten Haupt-
krümmungswert. Die Darstellung der mittleren Krümmung zeigt bei der patellaren Gelenkfläche die
konvexe Kr̈ummung im medialen Bereich, während im lateralen Bereich eher konkave Krümmun-
gen vorherrschen. Die Trochlea zeigt deutlich die konkave Furche zwischen dem medialen und
Abbildung 4.4: Visualisierung der lokalen Krümmung einer patellaren Knorpelplatte bei feiner (1:1)
a:, mittlerer (10:1)b: und grober (20:4)c: Auflösung.
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Abbildung 4.5: Lokale Kr̈ummung der Kniegelenksflächen (Patella, Trochlea, lateraler und medi-
al Femurkondylus, laterales und mediales Tibiaplateau) bei grober Auflösung (20:4). Rote Berei-
che stellen konkave und grüne Bereiche konvexe Krümmungen dar.oben (a): minimale Haupt-
krümmungmitte (b): mittlere Krümmung.unten (c): maximale Hauptkr̈ummung.
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Tabelle 4.7: : Pr̈azision (Standardabw.) der gemittelten Krümmungswerte (mittlerer, minimaler,
maximaler) verschiedener Gelenkflächen im menschlichen Knie
Pr̈azision Patella mediale laterale Trochlea medialer lateraler
1
m Tibia Tibia Femurkond. Femurkond.
mittlere
Krümmung 4,7 4,7 4,3 5,7 3,6 4,6
minimale
Krümmung 3,1 4,0 2,9 4,0 4,2 6,6
maximale
Krümmung 8,6 8,7 7,4 10,5 4,6 4,5
Tabelle 4.8: : Gemittelte Krümmungswerte (mittlerer, minimaler, maximaler) verschiedener Ge-
lenkflächen im menschlichen Knie
Krümmung Patella mediale laterale Trochlea medialer lateraler
1
m Tibia Tibia Femurkond. Femurkond.
mittlere
Krümmung 41 30 33 37 36 33
minimale
Krümmung -5,2 -24 -15 -11 2,8 -2,5
maximale
Krümmung 78 83 81 86 68 69
lateralen Bereich, die ihrerseits eher konvex gekrümmt sind. Die Kondylen zeigen vorwiegend kon-
vexe Kr̈ummungsanteile, die nur vereinzelt von lokalen Konkavitäten unterbrochen werden. Die
Tibiaplateaus zeigen in zentralen Bereichen die erwarteten konkaven Krümmungen, auf denen die
Femurkondylen aufliegen. Die Verteilung der minimalen und maximalen Hauptkrümmung liefert
Aufschlussüber die Bereiche, die sowohl einen konvexen als auch einen konkaven Anteil haben.
So zeigt beispielsweise die Furche in der Mitte der Trochlea in der minimalen Hauptkrümmungs-
verteilung einen konkaven Krümmungsanteil, jedoch ist in der Darstellung der regionalen maxi-
malen Hauptkr̈ummungen auch eine konvexe Komponente sichtbar. Rein konvexe Oberfläch nbe-
reiche (beide Hauptkrümmungen sind positiv) sind in Bereichen der Femurkondylen zu erkennen,
während gr̈oßere rein konkave Bereiche im Zentrum der Tibiaplateaus auftraten.
Insbesondere durch die Farbkodierung der Krümmungswerte, lässt sich gleichzeitig einëubersicht-
liche 3D-Darstellung mit entsprechenden Schattierungen realisieren. Durch das Setzen geeigneter
Markierungen auf der Oberfläche lassen sich auch gezielt einzelne lokale Krümmungswerte aus der
3D-Darstellung auslesen.
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Tabelle 4.9: : Mittlere Kr̈ummung des patellaren Knorpels von 14 weiblichen und männlichen
Probanden, deren Mittelwert und Standardabweichung bei feiner (1:1), mittlerer (10:1) und grober
(20:4) Auflösung. F̈ur die grobe Aufl̈osung wurde die mittlere Krümmung sowohl f̈ur den unnor-
mierten wie auch f̈ur den normierten Knorpel (1300mm2) berechnet [1m].
weiblich [ 1m] weiblich männlich [
1
m] männlich
normiert [1m] normiert [
1
m]
fein mittel grob grob fein mittel grob grob
1 40,7 18,6 29,5 29,2 40,0 32,9 30,9 31,9
2 41,2 27,5 27,9 25,6 47,2 39,3 36,1 39,4
3 54,9 35,3 31,6 32,1 53,4 21,7 23,5 24,3
4 42,1 34,0 35,4 37,1 22,3 38,3 48,8 49,3
5 57,4 51,0 40,4 37,9 37,3 28,9 36,9 41,5
6 57,8 39,6 43,7 42,4 49,6 40,3 33,2 31,4
7 43,5 34,4 28,0 26,9 77,1 54,7 45,9 52,6
8 49,7 30,5 32,2 31,8 37,1 35,4 27,4 28,0
9 37,4 33,1 34,9 34,9 54,8 34,2 31,0 36,1
10 48,3 40,4 37,7 34,6 39,6 36,4 35,2 38,8
11 58,6 40,8 32,9 34,0 63,3 28,7 28,9 29,4
12 47,0 25,7 30,4 32,7 32,2 26,3 35,4 39,2
13 61,9 41,3 32,8 32,3 37,3 25,7 25,5 28,1
14 65,6 36,7 30,1 28,0 50,7 34,0 23,3 25,0
Mittelwert
50,4 34,9 33,4 32,8 45,8 34,0 33,0 35,4
Standardabweichung
8,6 7,6 4,5 4,4 13,3 7,8 7,3 8,3
4.2.2 Indirekte Kr ümmungsanalyse
Die Ergebnisse der indirekten Krümmungsanalyse, angewendet auf triangulierte Testobjekte unter-
schiedlicher Gr̈oße (Kugel, Zylinder, Ebene) (Abb.3 10), sind in Tabelle4.10aufgelistet. In diesem
Fall wurde darauf verzichtet, auch Paraboloid und hyperbolisches Paraboloid zu untersuchen, da
Vor- und Nachteile der indirekten Krümmungsberechnung schon an den drei gewählten Testk̈orpern
sehr gut dargestellt werden konnten.
Die Ergebnisse f̈ur die aus Schichten rekonstruierten Kugeln zeigten für unterschiedliche Radien ei-
ne prozentuale Abweichung zwischen -4,8% bis -11,4% vom theoretischen Krümmungswert. Dabei
wurde die Kr̈ummungsanalyse mit zunehmendem Kugelradius immer genauer.
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Tabelle 4.10: Indirekte Kr̈ummungsanalyse bei aus Schichten rekonstruierten Kugeln und Zylindern
verschiedener Radien bzw. Radien und Längen [1m].
ideale Kugel aus Schichten idealer Zylinder aus Schichten
Kugel rekonstruiert Zylinder rekonstruiert
Radius Krümm. Radius/ Krümm.
Maßzahl Länge Maßzahl
10 0,0886 10/30 0,0178
20 0,047 20/30 0,0107
20/50 0,0107
20/70 0,0107
40 0,0237 40/30 0,00536
80 0,0119 80/30 0,00267
Die Zylinderkr̈ummung konnte mittels der indirekten Krümmungsanalyse nur unzureichend genau
ermittelt werden. Zwar halbierte sich die berechnete Krümmung mit Verdopplung des Radius, sie
wich aber vom theoretischen Wert um -35,6 % bis -42,8 % ab. Die Messung bei unterschiedlicher
Zylinderlänge zeigte, dass die berechneten indirekten Krümmungen unabḧangig von der L̈ange des
Zylinders sind. Die Kr̈ummung der Ebene konnte mit 100% Genauigkeit bestimmt werden.
Die indirekt berechneten Krümmungswerte, den Mittelwert und die Standardabweichung f¨ r die ab-
soluten bzw. normierten Datensätze der 28 Probanden zeigt Tabelle4.11. Die indirekte Kr̈ummungs-
analyse unterstü zte qualitativ die Ergebnisse der Gaußschen Krümmungsanalyse, da sie sich in
ähnlichen Gr̈oßenordnungen bewegte. Die quantitative Aussage war allerdings begrenzt, da mit die-
sem Verfahren -mit Ausnahme einer idealen Kugelform- nicht die tatsächliche mittlere Kr̈ummung
bestimmt werden konnte.
4.3 Signalintensiẗatsanalyse des Knorpels
4.3.1 Globale Signalintensiẗatsanalyse des patellaren und tibiales Knorpels
Bei den 15 Probanden war die berechnete Protonendichte des patellaren Knorpels (1,07± 0,34)
signifikant ḧoher als die des tibialen Knorpels (p< 0,001), wobei die mediale (0,74± 0,21) und la-
terale Tibia (0,71± 0,25) keine signifikanten Unterschiede aufwiesen. Die Daten zeigten eine hohe
Variabilität zwischen den Probanden (Patella: CV%= 31%; laterale Tibia = 36%; mediale Tibia =
29%). Individuen mit hoher Protonendichte im patellaren Knorpel zeigten in der Regel auch hohe
Werte an der Tibia. Die Korrelation (r) der Signalintensitäten zwischen Patella und lateraler Tibia
betrug 0,93, zwischen Patella und medialer Tibia 0,78 und zwischen lateraler und medialer Tibia
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Tabelle 4.11: Indirekte Kr̈ummungsanalyse, Mittelwert und Standardabweichung der Patella von 14
weiblichen und m̈annlichen Probanden, unnormiert und normiert [1m]
weiblich [ 1m] weibl. normiert [
1
m] männlich [
1
m] männl.normiert [
1
m]
1 39,6 40,0 43,8 46,2
2 40,1 37,9 43,5 48,2
3 43,8 45,6 31,2 33,0
4 47,5 50,2 44,3 45,7
5 56,4 54,0 42,8 49,2
6 54,5 53,8 43,7 41,7
7 43,8 42,8 44,7 52,4
8 48,4 48,8 38,5 40,1
9 45,2 46,1 41,9 49,8
10 49,8 46,3 44,4 49,7
11 39,0 41,2 43,6 45,4
12 40,7 44,8 44,2 50,6
13 48,5 48,5 38,2 42,9
14 44,6 42,2 30,7 33,5
Mittelwert
45,85 45,87 41,1 44,9
Standardabweichung
5,0 4,5 4,4 5,6
0,82. Es wurden keine signifikanten Unterschiede zwischen mä nlichen und weiblichen Probanden
gefunden.
Die Variation von Schicht zu Schicht (medial nach lateral) der Protonendichte war niedriger als
die Variation zwischen den Individuen. Die Werte lagen zwischen 9% an der Patella, 19% in der
lateralen Tibia und 10% an der medialen Tibia. Dabei war festzustellen, dass die Variabilit¨ t in
der lateralen Tibia ḧoher war als in der medialen (p< 0,05). Die lateralen Schichten in der Pa-
tella zeigten eine signifikant geringere Protonendichte (0,97± 0,36) als Schichten aus mittleren
(1,19±0,41; p< 0,001) oder medialen Bereichen (1,15±0,40). In der medialen und lateralen Ti-
bia konnten keine signifikanten Unterschiede zwischen medialen, mittleren und lateralen Regionen
festgestellt werden.
Die MT-Koeffizienten der Patella (15,4± 3,8) und der lateralen Tibia (15,3± 4,9) waren signifikant
höher (p< 0,01) als die der medialen Tibia (11,8± 3,6). Auch die MT-Werte zeigten eine relativ
hohe Variabiliẗat zwischen den untersuchten Individuen (Patella: CV% = 25%; laterale Tibia = 32%;
mediale Tibia = 30%). Die Korrelationen zwischen Patella und lateraler Tibia lagen bei 0,56 (p<
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0,05), zwischen Patella und medialer Tibia bei 0,32 (nicht signifikant) und zwischen der medialen
und lateralen Tibia bei 0,0 (nicht signifikant). Es konnte ebenfalls kein signifikanter Unterschied
zwischen m̈annlichen und weiblichen Probanden festgestellt werden.
An der Tibia war die Schicht-zu-Schicht Variation (medial nach lateral) des MT-Koeffizienten eben-
falls niedriger als die Variation zwischen unterschiedlichen Individuen. Die Werte lagen bei 19%
an der lateralen Tibia, und 12% an der medialen Tibia. An der Patella wurde jedoch eine signifikant
höhere Variation zwischen den Schichten festgestellt als an der medialen Tibia (p< 0,001). Diese
warähnlich hoch wie die Variabiliẗat zwischen den Probanden. Die laterale Schicht der Patella zeig-
te signifikant ḧohere MT-Werte (16,8±4,2) als die mittlere (14,2±2,8; p< 0,05). F̈ur die mediale
Schicht ergab sich jedoch kein signifikanter Unterschied (16,3±6,1). An der lateralen Tibia zeig-
te die mediale Schicht (13,0±5,3) signifikant niedrigere MT-Werte als die mittlere Schicht (15,7
±3,9) und laterale Schicht (17,8±9,9). Hier lag das Niveau der Signifikanz bei p< 0,01 bzw. p<
0,05. An der medialen Tibia konnten keine signifikanten Unterschiede zwischen medialer, mittlerer
und lateraler Schicht gefunden werden.
Es konnte keine Signifikanz zwischen der Protonendichte und dem MT-Koeffizienten in der Patella
(r=-0,01) und der lateralen Tibia (r=-0,19) gefunden werden. Es konnte jedoch ein signifikanter
Zusammenhang der beiden Komponenten in der medialen Tibia gefunden werden (r=0,68; p< ,05).
4.3.2 Regionale Signalintensiẗatsanalyse des patellaren Knorpels
In Abbildung4.6sind die auf die Knorpeloberfläche projizierten Protonendichte-Signalintensitäten
von 3 verschiedenen patellaren Tiefenzonen in unterschiedlichen Grauwerten zu erkennen. Die
drei Schichten sind auf denselben Maximal- bzw. Minimalwert normiert, so dass sie direkt mit-
einander verglichen werden können. Es zeigt sich eine Tendenz zu höheren Protonendichte-
Signalintensiẗaten in mittleren und oberflächlichen Zonen das patellaren Knorpels.
Abbildung 4.6: SI-Analyse der Protonendichte der Tiefenzonen einer patellaren Knorpelplatte (3
Tiefenzonen, 8 Regionen).Links : Tiefe Knorpelzone,Mitte : Mittlere Knorpelzone,Rechts:Ober-
flächenzone des Knorpels.
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Die Signalintensiẗat der untersuchten Zonen in der Wasseranregungssequenz derPräparate lag
zwischen 1,61 und 1,86. Die Analyse der Tiefenzonen zeigte höhere Werte in der mittleren und
oberfl̈achlichen Zone des Knorpels (Abb.4.7a). In den 8 Regionen zeigte die Signalintensität ten-
denziell ḧohere Werte in zentralen Bereichen (Abb.4.7b).
Abbildung 4.7: Signalintensitä sverteilung bei 3 Präparaten, Wasseranregungssequenz:li ks (a):
Tiefenzonen-Analyse.rechts (b): Regions-Analyse.
Abbildung 4.8: Signalintensitä sverteilung bei 3 Präparaten, Protonendichte:links (a):
Tiefenzonen-Analyse.rechts (b): Regions-Analyse.
Für die Protonendichte ergaben sich Werte zwischen 0,84 und 1,36, mit steigenden Signalinten-
sitäten von der Oberfl̈ache hin zu tieferen Bereichen (Abb.4.8a), die Regions-Analyse zeigte ten-
denziell ḧohere Werte im lateralen Bereich (Abb.4.8b).
Die SI-Analyse der Protonendichte ergab Werte zwischen 1,39 und 1,65, bei abnehmenden Werten
von der Knorpeloberfl̈ache hin zu tieferen Regionen (Abb.4.10a). Die Regions-Analyse zeigte eine
Tendenz ḧoherer SI-Werte der Protonendichte in lateralen Knorpelzonen (Abb.4.10b). Bei denPro-
bandenergab sich f̈ur die Wasseranregungssequenz eine Signalintensität zwischen 1,39 und 1,65,
wobei die ḧochsten Werte in mittleren und oberflächlichen Regionen auftraten (Abb.4.9a). Ebenso
wie bei den Pr̈aparaten zeigten auch die Probanden höhere SI-Werte in zentralen Knorpelbereichen
(Abb. 4.9b).
Es war festzustellen, dass die Signalintensität der Pr̈aparate in beiden Protokollen deutlich höhe-
re Werte ergab als bei den Probanden (Wasseranregung: +14%, Protonendichte: +69%). Die SI-
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Abbildung 4.9: Signalintensitä sverteilung bei 3 Probanden, Wasseranregungssequenz:links (a):
Tiefenzonen-Analyse.rechts (b): Regions-Analyse.
Abbildung 4.10: Signalintensitä sverteilung bei 3 Probanden, Protonendichte:links (a):
Tiefenzonen-Analyse.rechts (b): Regions-Analyse.
Analyse zeigte auch starke Unterschiede zwischen Präparaten und Probanden in der Tiefenzonen-
und Regions-Analyse. Die Probanden zeigten hohe Werte der Protonendichte eher in oberflächli-
chen Schichten, ẅahrend die Pr̈aparate eher in tiefen Schichten hohe Signalintensitäten aufwiesen.
Im Gegensatz dazu zeigten sowohl die Präparate als auch die Probanden höhere SI-Werte der Pro-
tonendichte in peripheren Regionen. Bei der Wasseranregung ergab sich eine bessereÜber instim-
mung zwischen Präparaten und Probanden. Bei beiden Gruppen zeigte die Tiefenzonen-Analyse
höhere Werte an der Oberfläche und die Regions-Analyse höhere Werte in zentralen Bereichen.
Die globale Reproduzierbarkeitsanalyse der patellaren Signalintensität von 2 In-vivo-Datens̈atze
ergab einen CV% Wert von 5,2% bzw. 0,2% bei der Wasseranregung bzw. 1,3% und 6,7% bei
der Protonendichte. Die Reproduzierbarkeitswerte (Tabelle4.12) der regionalen Analyse lagen mit
Werten zwischen 0,4% (laterale Region, Proband 2) und 9,2% (KKG, Proband 2) inähnlichen
Bereichen wie bei der globalen SI-Analyse (0,2%-6,7%).
Tabelle 4.12: : Reproduzierbarkeit in CV% der globalen und regionalen (3 Tiefenzonen und 3
Regionen) Signalintensitä sanalyse des patellaren Knorpels.
CV% Proband 1 Proband 2
Knorpelzone Wasseranregung Protonendichte Wasseranregung Protonendichte
Gesamt 5,2 1,3 0,2 6,7
Tiefenzonen
KKG 3,7 4,8 5,5 9,2
Mitte 3,4 0,3 6,0 7,1
GF 2,2 2,4 7,5 3,6
Regionen
Lateral 2,8 1,6 4,8 0,4
Mitte 3,1 3,8 6,1 5,0
Medial 3,9 1,7 6,8 9,1
4.3.3 Einfluss des Bildrauschens auf die Messung der Signalintensität
Messungen haben gezeigt, dass bei einigen Primärdatens̈atzen die Grauwert-Standardabweichung
15 - 20 Grauwert-Einheiten beträgt. Geht man von einer Gaußschen Fehlerfunktion aus, dann
liegen 68% der Voxelgrauwerte innerhalb der Standardabweichung, die dann auch der Messun-
sicherheit eines einzelnen Voxels entspricht. Die statistische Unsicherheit kann durch Erhöhung
der Voxelanzahl bei der Berechnung einer mittleren regionalen Signalintensität vermindert werden.
Die SI-Unsicherheit reduziert sich mit der Quadratwurzel der Voxelanzahl. D.h. dass sich die SI-
Unsicherheit bei 100 Voxeln auf 1,5 - 2 Grauwert-Einheiten verringert, was schon eine Detektion
von recht geringen SI-Unterschieden möglich macht.
Bei Sekund̈arbildern aus Wasseranregungssequenzen wurde gemessen, dass mit SI-Unsicherheiten
von bis zu 40 Grauwert-Einheiten pro Voxel gerechnet werden muss. Diese könn n, wenn man min-
destens 100 Voxel pro Subregion veranschlagt, auf 4 Grauwert-Einheiten gesenkt werden. In den
von uns untersuchten Datensätzen handelte es sich um Subregionen mit mindestens 1500 bis 11000
Voxeln, so dass wir es mit einer Unsicherheit von unter 1 Grauwert-Einheit bei der Berechnung der
Signalintensiẗat zu tun hatten. Dieser Wert liegt klar unter den SI-Unterschieden, die zu detektieren
waren.
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Diskussion
Die vorliegende Arbeit hatte drei Hauptziele:
• Es wurde ein Algorithmus zur 3D-Rekonstruktion von Knorpelplatten aus MRT-Schichtbildern
entwickelt. Die dabei erzeugten triangulierten Modelle wurden zur exakten Bestimmung der
Gelenkfl̈achengr̈oßen und zur Visualisierung von morphologischen und strukturellen Para-
metern des Knorpels genutzt.
• Auf Basis der 3D-Knorpelrekonstruktion wurden Algorithmen entwickelt, die eine Berech-
nung der regionalen und globalen Gelenkflächenkr̈ummung erm̈oglichen.
• Es wurde ein Verfahren entwickelt, welches eine globale und regionale Signalintensitä s-
analyse des Gelenkknorpels aus MRT-Datensätzen erm̈oglicht. Auf diese Weise lassen sich
strukturelle Eigenschaften des Knorpelgewebes ortsaufgelöst analysieren und visualisieren.
Der Algorithmus zur 3D-Knorpelrekonstruktion mittels Modellinformation arbeitet sehr robust und
erzeugt ein originalgetreues 3D-Abbild des Knorpels. Die komplizierte Form der femoralen Gelenk-
fläche wird pr̈azise rekonstruiert. Genaue Informationenüber die Gelenkfl̈achengr̈oße sind wichtig,
um die Verteilung des Knorpelgewebes in den Gelenken und die dadurch verursachte Lastverteilung
besser beurteilen zu können. Es k̈onnen Geschlechtsunterschiede und funktionelle Anpassungspro-
zesse (z.B. bei Hochleistungssportlern) der Gelenkfläche erfasst werden. Ein solches 3D-Modell
kann auch (z.B. als Basis für eine Finite-Elemente-Analyse) bei der Operationsplanung hilfreich
sein. Ein wichtiger Aspekt dieser Arbeit ist, dass es erst durch das 3D-Modell mög ich geworden
ist, sich von der ursprünglichen MRT-Schichtinformation zu lösen und die Ergebnisse der Signalin-
tensiẗats- oder Kr̈ummungsanalyse ortsaufgelöst darzustellen.
Das 3D-Knorpelmodell liefert die Basisdaten für die Krümmungsanalyse des Gelenkknorpels. Die
Krümmung der Gelenkfl̈ache liefert Informationen̈uber die Gelenkkongruenz und damit indirekt
über die regionale Lastverteilung innerhalb des Gelenks. Auf diese Weise kann auf Bereiche ge-
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schlossen werden, die aufgrund einer starken mechanischen Belastung in Zukunft Anzeichen für
strukturelle und biochemische Anpassungs- oder Degenerationsprozesse zeigen könnt .
Der dritte Teilbereich dieser Arbeit befasst sich mit der Entwicklung eines Verfahrens, mit dem ei-
ne Abscḧatzung der strukturellen Zusammensetzung des Knorpels möglich werden soll. Die Tech-
nik hat ein großes Potential, degenerative Prozesseüber die biochemische Zusammensetzung des
Knorpels (Osteoarthrose) frühzeitig zu detektieren. Auf dieser Basis sind neue Strategien in der
Diagnose, Behandlung und Prognose der Osteoarthrose m¨ glich.
5.1 3D-Knorpelrekonstruktion mittels Modellinformation
Eine wichtige Vorarbeit bestand darin, aus den segmentierten Schichtbildern ein 3D-Modell der
Knorpelplatte zu gewinnen. Nur so kann ein dreidimensionaler Eindruck dessen geschaffen wer-
den, was vorher in jeder Schicht separat segmentiert wurde. Da sich dem Benutzer der Zusammen-
hang zwischen den Schichten nicht unbedingt erschließt, bietet die 3D-Darstellung die Möglich-
keit, das Resultat der Segmentierung auf Plausibilität zuüberpr̈ufen. Durch Betrachtung der 3D-
Darstellung kann in Zweifelsfällen leichter entschieden werden, ob ein bestimmter Grauwertbe-
reich noch dem Knorpel angehört oder nicht. Dies impliziert natürlich auch die M̈oglichkeit, die
Segmentierung anhand des 3D-Modells zu pr¨ fen und Regionen, die sich offensichtlich schlecht in
den 3D-Gesamtkontext fügen, einer genauen Kontrolle zu unterziehen.
Neben diesen Vorteilen stellt das 3D-Modell der jeweiligen Knorpelplatte ein genaues Abbild des
Originalknorpels dar. Hierdurch können Analysen, die sich mit der räumlichen Struktur des Knor-
pels bescḧaftigen, direkt auf den virtuellen 3D-Knorpel angewendet werden und Ergebnisse der
morphologischen oder strukturellen Analysen ortsaufgelöst auf dem 3D-Modell visualisiert wer-
den.
Das 3D-Modell erm̈oglicht außerdem eine exakte Bestimmung der Gelenkflächengr̈oße und der
Knorpelknochengrenze. Durch Mehrfachuntersuchungen von gesunden Probanden konnte eine ho-
he Pr̈azision dieser Analysen nachgewiesen werden. Exakte Angabenüber die Fl̈achengr̈oßen k̈onnen
z.B. zur Analyse von Geschlechtsunterschieden oder der funktionellen Anpassung bei Belastung
genutzt werden. Denkbar ist auch ein Einsatz bei der Detektion von degenerativen Prozessen des
Knorpelgewebes, wenn diese so stark ausgeprägt sind, dass die Abnahme derüberknorpelten Fläche
messbar wird. Werden alle Knorpelplatten dreidimensional zusammen in ihrer ursprünglichen r̈aum-
lichen Anordnung dargestellt (Abb.4.1) können qualitative Aussagen̈uber die Knorpelverteilung
innerhalb des Gelenks und unter Umständen auftretende anatomische Besonderheiten getroffen
werden. Zusammen mit Methoden der Finite-Elemente-Analyse kann das 3D-Modell einer ver-
besserten Operationsplanung dienlich sein, da Aussagenüb r die mechanische Belastbarkeit und
die r̈aumliche Verteilung des Knorpels möglich sind.
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Neben den erẅahnten Vorteilen m̈ussen die folgenden Einschränkungen des Verfahrens zur Ober-
flächenrekonstruktion bedacht werden:
1. Es gibt keine Informationenüber den Grauwertverlauf zwischen den Schichten;
Approximations- und Interpolationstechniken können nurüber den tats̈achlichen Verlauf
mutmaßen.
2. Schichtbilder k̈onnen den tats̈achlichen Verlauf der 3D-Objekte nicht vollständig widerge-
ben. Insbesondere an den Rändern kann der Partialvolumeneffekt zu Fehlern führen. Da das
Objekt nicht ausschließlich quer angeschnitten wird, kann das Objekt breiter erscheinen, als
es tats̈achlich ist. Versucht man den Partialvolumeneffekt zu umgehen, indem man den Rand-
bereich bei der Segmentierung unberücksichtigt l̈asst, gehen jedoch wichtige Informationen
verloren und die Gr̈oßenanalysen werden einer subjektiven Beeinflussung unterzogen.
3. Aufgrund des diskreten Datencharakters geht Detailinformation verloren, da bei der Segmen-
tierung die Entscheidung getroffen werden muss, ob ein Pixel noch zu einer Grauwertregion
geḧort oder nicht.
Der erste Punkt lässt sich f̈ur die Visualisierung entschärfen, indem man die M̈oglichkeiten von
OpenGL nutzt und durch entsprechende Schattierungen den Eindruck einer kontinuierlichen Fläche
erzeugt. OpenGL orientiert sich dabei an den Normalenvektoren der Dreieckspunkte.
Wie in Abb.4.3deutlich zu sehen, hinterlässt das Weglassen der Bereiche, die dem Partialvolumen-
effekt unterliegen, in der 3D-Rekonstruktion scharfe Kanten, die den tatsächlichen anatomischen
Verlauf nur unvollkommen widergeben. Einer der Effekte, der durch den diskreten Datencharakter
verursacht wird (siehe Punkt3), ist in Abb.5.1a dargestellt. Dort werden der vergrößerte Teil einer
Knorpelkontur gezeigt und die im Profil erzeugten Dreieckkanten. Das Resultat einer Oberfläch ,
die sich aus einer solchen voxelgenauen Berechnung ergibt, wird in Abb.4.4a dargestellt. Deutlich
zu erkennen ist die wellige Oberfläche, die aus der Vielzahl der in Abb.5.1a dargestellten Dreieck-
kanten resultiert. Die Wellenform der Oberfläche resultiert allein aus dem diskreten Datensatz und
hat nichts mit dem ursprünglichen Verlauf der Knorpeloberfläche zu tun.
Eine Möglichkeit, diesen Effekt zu mildern, stellt die Erhö ung der Schrittweite (siehe Kapitel
3.1.3) dar. Hierdurch wird nicht jeder Konturpunkt bei der Rekonstruktion der Oberfläche ber̈uck-
sichtigt (Abb.5.1b), die Oberfl̈ache erḧalt ein glatteres Aussehen und entspricht somit eher dem
naẗurlichen Erscheinungsbild des Knorpels.
Neben dem visuellen Eindruck ist es natürlich auch bei morphologischen Analysen von Bedeutung,
eine m̈oglichst originalgetreue Reproduktion zu erzeugen. Bei der Erhöhung der Schrittweite zwi-
schen den Konturpunkten ist auch ein Auslassen einer oder mehrerer Schichten möglich, um den
allgemeinen Verlauf der Knorpeloberfläche besser nachbilden zu können. Der in Abb.5.1a darge-
stellte Effekt taucht in abgeschwächter Form auch zwischen den Schichten auf (Abb.4.4b) und hat
speziell bei der Gaußschen Knorpelkrümmungsanalyse Einfluss auf die Berechnung der mittleren
Krümmung.
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Abbildung 5.1:links (a): Profil der Dreieckkanten, die zur Berechnung einer voxelgenauen Ober-
flächenrekonstruktion herangezogen werden.r chts (b): Nach Erḧohung der Schrittweite wird nur
noch jedes f̈unfte Voxel zur Oberfl̈achenrekonstruktion herangezogen, wodurch die Fläche sẗarker
gegl̈attet erscheint.
Im Rahmen der in unserer Arbeitsgruppe durchgeführten Untersuchungen zeigten Männer eine si-
gnifikant gr̈oßere Gelenkfl̈ache als Frauen, ẅahrend die Dicken der Knorpelplatten keine signifi-
kanten Unterschiede aufwiesen [23] [24]. Weitere Untersuchungen zeigten bei Triathleten größere
Gelenkfl̈achen als bei inaktiven Personen (+9%, p< 0,01 bei M̈annern; +7%, p = 0,08 bei Frauen)
[24]. Diese Ergebnisse lassen vermuten, dassüber die Vergr̈oßerung der Gelenkfläche eine Reduk-
tion der Belastung im Kniegelenk erreicht wird und nichtüber eine Steigerung der Knorpeldicke.
Der Grund hierf̈ur könnte sein, dass die nutritive Versorgung des Gelenkknorpels in erster Linie
über Diffusion geẅahrleistet wird. Bei einem sehr dicken Knorpel können bestimmte Bereiche
nicht mehr mit N̈ahrstoffen versorgt werden, wodurch eine maximale Dicke festgelegt wird. Auf
der anderen Seite ist es aus physikalischer Sicht einleuchtend, das eine Reduktion des Drucks im
Gelenküber eine Fl̈achenzunahme erreicht werden kann, da Drucküber Kraft/Fl̈ache (FA) definiert
ist. Zudem verbessert sich bei Zunahme der Kontaktfl¨ chengr̈oßen der hydrostatische Druckaufbau
in der interstitiellen Matrix, welche einen wesentlichen Mechanismus bei der Druckübertragung
in Gelenken und im Gelenkknorpel darstellt [52]. Dies könnte eine allgemeine Gesetzmäßigkeit
darstellen, da größere Lebewesen generell auch größere Gelenkfl̈achen aufweisen. Diese Hypothe-
se wird derzeit im Rahmen einer Untersuchung von Säugetieren mit einem K̈orpergewicht von>
1000 kg gepr̈uft.
Obwohl der vorliegende Rekonstruktionsmechanismus speziell für Kniegelenkknorpel optimiert
ist, lassen sich damit beliebige Strukturen bearbeiten, wenn diese vorher segmentiert bzw. markiert
wurden. Auch in einer Studie des Sprunggelenks [79] konnte die 3D- Rekonstruktion erfolgreich
eingesetzt werden. Auch hier erwies sich die Präzision der Analysen als sehr hoch; die Variations-
koeffizienten f̈ur Messwiederholungen lagen, ebenso wie beim Kniegelenk, in der gleichen Größen-
ordnung wie diejenigen für die Berechnung des Knorpelvolumens und der Knorpeldicke [20].
Auch Testobjekte (Kugel, Zylinder, Ebene) konnten automatisch aus segmentierten Schichten kon-
struiert werden, mit deren Hilfe die Oberflächenberechnung validiert wurde. Man kann daher zu-
sammenfassend sagen, dass der in dieser Arbeit vorgestellte Algorithmus zur Oberflächenrekon-
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struktion aus Schichtbildaufnahmen in der Lage ist, aus verschiedensten zusammenhängenden Struk-
turen 3D-Modelle zu erstellen und deren Aussehen an das anatomische Vorbild anzupassen. Es ist
anzumerken, dass es auch anatomische Strukturen gibt, deren Rekonstruktion einer Anpassung des
Algorithmus bed̈urfen [33] [87]. Dieses betrifft z.B. Strukturen, die sich in mehrereÄste aufteilen
(z.B. Gef̈aße) oder Unterbrechungen bzw. Löcher aufweisen (z.B. arthrotischer Knorpel). Gerade
für klinische Anwendungen ist die Einbeziehung solcher anatomischer Besonderheiten im Rekon-
struktionsalgorithmus von Bedeutung, um auch stark geschädigte Knorpelplatten analysieren zu
können.
5.2 Krümmungsanalyse der Gelenkfl̈ache
Die Krümmungsanalyse ist eine Anwendung, die vollständig auf dem Rekonstruktionsalgorithmus
basiert, d.h. die Qualitä des 3D-Modells hat direkten Einfluss auf die Ergebnisse der Krümmungs-
berechnung. Im Gegensatz zu der Technik von Ateshian et al. [35], der auf einen sehr hochauf-
gelösten isotropen 3D-Datensatz aus der Stereophotogrammetrie zurückgreift, liefert die MRT ver-
gleichsweise geringere Auflösungen. Sie hat dafür den entscheidenden Vorteil, dass sie im Unter-
schied zur Stereophotogrammetrie nicht nur an Präpa aten, sondern an lebenden Individuen durch-
geführt werden kann.
Wie die Erfahrung zeigt, spielt insbesondere der anisotrope Datencharakter eine wichtige Rolle.
Sowohl die Gaußsche als auch die indirekte Krümmungsberechnung̈uber Fl̈achenexpansion, zielen
darauf ab, Unzulänglichkeiten, welche aus der Datenakquisition resultieren, zu kompensieren. Bei
der Gaußschen Krümmungsanalyse wird eine kontinuierliche Fläche durch die vorhandenen Punkte
interpoliert, so dass dadurch Flächeninformationen auch zwischen den diskreten Punkten entstehen.
Die indirekte Kr̈ummungsanalyse verzichtet dagegen vollständig auf eine regionale Betrachtung
und beurteilt die Fl̈ache als Ganzes.
5.2.1 Gaußsche Kr̈ummungsanalyse
Wie sich schon bei der Segmentierung (siehe2.5.2) gezeigt hat [20], eignen sich B-Splines sehr gut,
um in Schichtbildern die Knorpelgrenzen zu definieren. Diese Aussage lässt sich auf viele anatomi-
sche Strukturen erweitern, da die menschlichen Organe in der Regel glatte Oberflächen ohne scharfe
Kanten aufweisen. Aus diesem Grund bot es sich an, die Knorpelfläche mittels dreidimensionaler
B-Spline-Fl̈achen zu interpolieren. Man erhält so eine kontinuierliche Repräsentation der gesamten
Knorpelfläche oder kleinerer Bereiche, die sich je nach Bedarf sehr detailgenau oder grober (mit
Glättung) an der Segmentierung orientieren. Ein solcher Ansatz wurde schon von Ateshian et al.,
Kwak et al. und Cohen et al. [18] [35] [88] beschrieben, um auf Basis von stereophotogrammetri-
schen und auch MRT-Datensätzen Aussagen̈uber die Kr̈ummung von Gelenken zu treffen. Ateshi-
an et al. [35] erzeugen aus den vorhandenen Kontrollpunkten auf der Oberfläche ein rechteckiges
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Datennetz. Da Gelenkflächen im Normalfall keine rechteckige Form haben, wurden die fehlen-
den Datenpunkte nach der Methode von Akima et al. [90] extrapoliert. Um den Einfluss des Rau-
schens zu minimieren, wurde die B-Spline-Fläche durch einen “Least-Squares-Fit”-Algorithmus
gegl̈attet. Die Sẗarke dieser Methode liegt in der Flächenanpassung im Randbereich der Gelenk-
flächen, da dort durch Extrapolation nach Akima ein realistischer Fortlauf der Fläche simuliert
werden kann. Dies ist gerade bei den Femurkondylen von Interesse, bei denen es mit dem in dieser
Arbeit vorgestellten Verfahren zu Verzerrungen der B-Spline-Fläche kommen kann (siehe unten).
Die Kurvengl̈attung wird bei unserem Verfahrenüber eine Vergr̈oßerung der Stützpunktabsẗande
erreicht. Bei Daten aus der Stereophotogrammetrie ist ein Ansatzähnlich dem “Least-Squares-
Fit” von Ateshian et al. [35] sicherlich erfolgversprechend. Bei segmentierten Oberflächen spielt
jedoch das Rauschen eine weniger wichtige Rolle. Aus diesem Grund wurde in dieser Arbeit ei-
ne Fl̈achengl̈attung durch Vergr̈oßerung der Stützpunktabsẗande geẅahlt. Grunds̈atzlich ist der Re-
chenaufwand bei einem Verfahren wie dem von Ateshian et al. wesentlich höher als bei der in dieser
Arbeit vorgestellten Methode, da dort sämtliche Oberfl̈achenpunkte in die Berechnung der “Least-
Squares”-Approximation einfließen. Aus diesem Grund erschien uns eine B-Spline-Interpolation
der segmentierten Flächenpunkte als effizienter.
Die Forderung nach einer m̈oglichst genauen Darstellung der Knorpelfläche verlangt, dass die B-
Spline-Fl̈ache die vorhandenen Oberflächenpunkte nicht nur approximiert, sondern diese auch inter-
poliert. Um eine interpolierende B-Spline-Fläche zu erhalten, muss allerdings für jeden realen Ober-
flächenpunkt ein Phantompunkt (parametrischer Knoten) berechnet werden. Dieser bewirkt, dass
die auf Basis dieser Phantompunkte berechnete Fläche exakt durch die realen Oberflächenpunkte
verläuft. Die Berechnung der Phantompunkte ist der rechenaufwendigste Teil bei der Erzeugung
einer B-Spline-Fl̈ache, da hierbei ein Gleichungssystem gelöst werden muss, welches quadratisch
mit der Anzahl der zu berechnenden Phantompunkte wächst. Dies schränkt den Anwendungsbe-
reich ein oder erfordert zumindest bei großen Flächen sehr lange Rechenzeiten.
Eine m̈ogliche L̈osung diese Problems ergibt sich aus der Verwendung der “Flickentechnik” (siehe
3.2.1). Hierbei wird jeweils nur ein kleiner Teil der Gesamtfläche interpoliert und die einzelnen
Flächensẗucke, die kontinuierlich ineinanderübergehen, werden später zu einer Gesamtfläche zu-
sammengef̈ugt.
Von Boyd et al. [89] wurde eine Technik vorgestellt, bei der die Knorpeloberflächen mittels “thin-
plate” Splines rekonstruiert werden. Diese Technik dient als Alternative zur Flickentechnik und
stellt eine einzige Funktion zur Beschreibung der gesamten Fläche zur Verf̈ugung, ohne eine aufẅandi-
ge Pr̈aparation der Rohdaten. Probleme bei dieser Technik entstehen aber gerade an den Datenpunk-
ten, da an diesen Stellen keine Kontinuität der Kr̈ummungen geẅahrleistet ist. Obwohl Vorschläge
zur Lösung dieses Nachteils gemacht werden, erscheint uns die Interpolation mittels B-Splines für
die Krümmungsanalyse als die verlässlichere Methode.
Für die regionale Kr̈ummungsanalyse ist ein begrenzter Bereich von wenigen interpolierten Ober-
flächenpunkten für die Bestimmung der Krümmung im Mittelpunkt der Fläche ausreichend. Bei der
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in dieser Arbeit geẅahlten kubischen B-Spline-Fläche haben nur 16 umgebende Oberflächenpunkte
Einfluss auf die lokale Flächenform. Deshalb ist es für die Krümmungsberechnung unnötig, noch
weitere Punkte einzubeziehen.
5.2.2 Bestimmung der optimalen Sẗutzpunktabstände
Besonderes Gewicht bei der Bestimmung der optimalen Stützpunkte wurde auf die visuelle Kon-
trolle der erzeugten Fläche am 3D-Modell des Knorpels gelegt. Auf diese Weise konnteüberpr̈uft
werden, inwieweit die erzeugte Fläche dem tats̈achlichen Verlauf der Knorpelfl̈ache entsprach. Zu-
sammen mit den in jedem Punkt dargestellten Krümmungswerten ließ sich eine optimale Auswahl
der Sẗutzpunkte (Oberfl̈achenpunkte) zur regionalen Krümmungsberechnung für die untersuchten
Probanden bestimmen.
In Abbildung 4.4 bzw. den daraus ermittelten lokalen mittleren Krümmungen ist deutlich zu er-
kennen, dass es eine entscheidende Rolle spielt, welche Oberfläch npunkte einer Region als Basis
für die Berechnung der B-Spline-Fläche dienen, d.h. wie genau man auf lokale Besonderheiten
der diskreten Oberfl̈ache eingehen will. Wie Abb.4.4a und Abb.5.1zeigen, macht es wenig Sinn,
einen zu kleinen regionalen Bereich zu betrachten, da dann der Effekt, der zu einer Wellenbildung
auf der Oberfl̈ache f̈uhrt, die Kr̈ummung der B-Spline-Fläche bestimmt und nicht der tats¨ chliche
Oberfl̈achenverlauf.
An diesem Beispiel wird deutlich, wie wichtig die (interaktive) Wahl der Abstände zwischen den
Oberfl̈achenpunkten ist, welche zur Berechnung der B-Spline-Fläche dienen. Wird die Region zu
klein geẅahlt, so dominiert die Kr̈ummung, welche durch die Interpolation jedes Punktes entsteht.
Wird nicht mehr der n̈achste Punkt auf der Knorpelkontur, sondern ein Punkt in größe em Ab-
stand (Erḧohung der Schrittweite) als folgender Oberflächenpunkt geẅahlt (Abb.5.1b), so ist eine
allgemeinere Aussagëuber die generelle Knorpelkrümmung m̈oglich.
In Abb. 4.4b lässt sich der Welleneffekt in abgeschwächter Form auch zwischen den Schichten
erkennen. Ebenso wie innerhalb der Schichten kann aber durch Erhö ung der Schrittweite zwischen
den Schichten eine Herausfilterung dieses zweiten Welleneffektes erreicht werden (Abb.4.4c). In
dieser Darstellung kommt die erwartete Krümmungsverteilung der Knorpeloberfläche sehr gut zum
Ausdruck.
Validierung der Gaußschen Kr̈ummungsanalyse
Die visualisierten Kr̈ummungswerte geben nach Anpassung der Schrittweite den erwarteten
Krümmungsverlauf qualitativ sehr gut wider.
Die Krümmungsberechnung an den Testkörpern zeigt, dass die Gaußsche Krümmungsanalyse mit-
tels B-Spline-Fl̈achen in der Lage ist, die Krümmung von Objekten, von denen nur einige Stütz-
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punkte gegeben sind, mit hoher Genauigkeit widerzugeben. Bei keinem der Testkörp r betr̈agt die
Abweichung vom tats̈achlichen Kr̈ummungswert mehr als 2%. Dabei wurden möglichst viele ver-
schiedene Oberfl̈achenformen in das Validierungsverfahren einbezogen. Es wurden auch Flächen
betrachtet (Kugel, Zylinder), die durch trigonometrische Funktionen beschrieben werden. Diese
lassen sich nur mittels Reihenentwicklung durch Polynomialfunktionen beschreiben. Mit einer B-
Spline-Fl̈ache, die auf einer kubischen Polynomialfunktion basiert, ist es naturgemäß schwierig,
solche trigonometrischen Flächen zu interpolieren. Trotzdem kann die Kugelkrümmung im Mittel
über alle Raumwinkel und unabhängig vom Radius auf mindestens 2% genau berechnet werden.
Die größte Abweichung tritt erwartungsgemäß bei einer Halbkugel (Raumwinkel 3600) auf, die le-
diglich durch 25 Sẗutzpunkte interpoliert wird. Die Zylinderkrümmung wird sogar bis auf 1% genau
widergegeben. Die maximalen Abweichungen treten bei größe en Raumwinkeln auf. Dies ist damit
zu begr̈unden, dass für jeden Raumwinkel gleich viele Oberflächensẗutzpunkte (25) zur Berechnung
der B-Spline-Fl̈ache ausreichen mussten. Bei einem Kugelausschnitt mit einem Raumwinkel von
3600 (Halbkugel) stehen also weniger Stützpunkte pro Fl̈acheneinheit zur Verfügung als bei einem
Kugelausschnitt mit kleinerem Raumwinkel. Dasselbe gilt auch f¨ r den Zylinder. Erwartungsgem̈aß
spielt die Gr̈oße der Kugel bzw. des Zylinders keine Rolle bei der Krümmungsberechnung, d.h. die
Krümmungen nehmen genau in dem Verhältnis ab, wie die Radien zunahmen. Der große Vorteil der
Gaußschen Kr̈ummungsanalyse besteht darin, dass nicht nur die mittlere Krümmung eines Flächen-
punktes berechnet werden kann, sondern auch die maximale bzw. minimale Hauptkrümmung sowie
deren Richtungsvektoren. Mittels der Gaußschen Krümmung (Produkt der maximalen und minima-
len Hauptkr̈ummung) lassen sich Aussagenüber den Charakter einer Fläche treffen. Die Ergebnisse
von Testkugel und -zylinder zeigen deutlich, dass auch die beiden Hauptkrümmungen mit diesem
Verfahren sehr genau widergegeben werden.
Es wurden auch B-Spline-Flächen durch Paraboloide und hyperbolische Paraboloide mit unter-
schiedlichen Steigungsfaktoren gelegt und die zugehörigen Kr̈ummungen berechnet. Da diese bei-
den Fl̈achenformen auch auf Polynomialfunktionen basieren, war zu erwarten, dass die B-Spline-
Flächen noch genauere Krümmungswerte liefern als bei der Kugel oder dem Zylinder. In der Tat
liegt die Abweichung bei 0,2% des theoretischen Wertes. Auch die Hauptkrümmungen spiegeln
die erwarteten Ergebnisse sehr genau wider. Die Flächenformen von Paraboloid und hyperboli-
schem Paraboloid werden erwartungsgemäß als konvex bzw. sattelförmig bestimmt. Als letzte Test-
fläche wurde auch das Krümmungsverhalten einer Ebene untersucht, bei der exakt die erwarteten
Krümmungen berechnet wurden (alle Krümmungen waren Null).
Zusammenfassend lässt sich feststellen, dass sich B-Spline-Flächen sehr gut eignen, um unter-
schiedliche Oberfl̈achenformen auf sehr exakte Art widerzugeben. Dabei ist besonders zu beach-
ten, dass schon wenige Stützpunkte auf einer Fläche ausreichen, um diese Fläche mittels B-Splines
nachzubilden. Die Resultate lassen erwarten, dass auch die Knorpelfläch bei geeignet gewählter
Auflösung mit B-Spline-Interpolationen sehr genau widergegeben und deren regionale Krümmung
berechnet werden kann. Die Schlussfolgerungen aus der Validierung der Krümmungsberechnung
deckt sich mit den Resultaten von Cohen et al. [18]. Dieser hat eine gutëUbereinstimmung der
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Krümmungsberechnung auf Basis von B-Spline-Flächen aus MRT-Datensätzen mit Resultaten aus
der Stereophotogrammmetrie erzielt.
Wie am Anfang dieses Abschnitts erwähnt, spielt dabei natürlich die Auflösung der Sẗutzpunkte,
bzw. deren Absẗande voneinander die entscheidende Rolle.
Reproduzierbarkeit der Kr̈ummungsberechnung
Die Reproduzierbarkeit einer Analyse ist durch unvermeidliche Fehler, die durch Schwankungen im
Arbeitsprozess auftreten, bestimmt. Bei der Krümmungsanalyse kommt noch die Komponente der
subjektiv geẅahlten Sẗutzpunktaufl̈osung hinzu. Trotzdem ist die Präzision mit Werten zwischen
3,6/m und 5,7/m bei der mittleren Krümmung relativ hoch. Die berechneten mittleren Krümmungs-
werte von Patella, medialer und lateraler Tibia, Trochlea, medialem und lateralem Femurkondylus
liegen alle im Bereich von 30/m und 41/m. Es muss daher festgestellt werden, dass die Reproduzier-
barkeit des hier vorgestellten Verfahrens in Bereichen liegt, die eine Unterscheidung relativ geringer
Krümmungsunterschiede schwierig erscheinen lässt. Die Gr̈unde hierf̈ur sind auch darin zu sehen,
dass bei der hier vorgestellten Reproduzierbarkeitsanalyse die gesamte Knorpelplatte berücksichtigt
wird. Dies bedeutet, dass auch die Bereiche in die Berechnung der mittleren Krümmung mit einflie-
ßen, die in keinem direkten Kontakt mit einer anderen Gelenkflächen stehen. Dies führt beispiels-
weise beim lateralen und medialen Tibiaplateau dazu, dass das leicht konkav gekrümmte Plateau
von den stark konvexen Randbereichenüberdeckt wird. Weitere Untersuchungen werden zeigen, ob
eine exklusive Betrachtung der Kontaktzonen eine eindeutigere Unterscheidung der verschiedenen
Gelenkfl̈achen des Kniegelenks ermöglicht.
Die gemessenen mittleren Krümmungen der Gelenkflächen liefern plausible Ergebnisse verglichen
mit den Ergebnissen von Ateshian et al. [35] und Kwak et al. [88]. Ersterer gibt die “Root-mean-
square”-Kr̈ummung des distalen Femurs, je nach gewählter Approximation, mit Werten zwischen
50/m und 90/m an. Die “Root-mean-square”-Krümmung quadriert die Hauptkrümmungen bevor
diese addiert werden, so dass immer positive Werte entstehen. Die damit gemessenen Werte liegen
in ähnlichen Bereichen wie bei unserer Untersuchung (33/m - 37/m), wenn man bedenkt, dass wir
die tats̈achliche, nicht-quadrierte mittlere Krümmung angeben. Da sich bei dieser Berechnungswei-
se positive und negative Hauptkrümmungen gegenseitig aufheben können, leuchtet es ein, dass die
Werte niedriger liegen als beim “Root-mean-square”, der lediglich ein Maß für die Abweichung
von einer Ebene darstellt.
Gaußsche Kr̈ummungsanalyse an den 28 Probanden
Nachdem die Gaußsche Krümmungsanalyse validiert und ein geeigneter Stützpunktabstand gefun-
den war, wurden erste In-vivo-Datensätze des patellaren Knorpels auf ihre Krümmungseigenschaf-
ten untersucht.
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Die gemittelten mittleren Kr̈ummungen aller weiblichen bzw. m̈annlichen Probanden (weiblich
33,4/m, m̈annlich 33/m) ergeben hierbei nur eine Differenz von 1,2 %. Dieses Resultat legt die
Vermutung nahe, dass es zwischen Frauen und Männern keinen signifikanten Unterschied in der
mittleren Kr̈ummung des patellaren Knorpels gibt. Interessant dabei ist, dass diese Aussage offen-
sichtlich unabḧangig von der Gr̈oße der Knorpelplatte ist, denn eine Normierung aller untersuchten
Knorpelplatten auf eine einheitliche Größe (1300mm2) lässt den Kr̈ummungsmittelwert bei den
weiblichen Probanden kleiner bei den Männern gr̈oßer werden, die Differenz beträgt dann 7,7%, ist
aber ebenfalls nicht signifikant.
Die Normierung auf 1300mm2 bedeutet bei den M̈annern im Schnitt eine Reduzierung der Ge-
lenkflächengr̈oße und bei den Frauen eine leichte Erhöhung. Wird die Fl̈ache eines Objekts bei
gleichbleibender Form vergrößert, nimmt die mittlere Kr̈ummung ab. Dies erklärt die Zunahme der
mittleren Kr̈ummung bei den M̈annern und die leichte Abnahme der Krümmung bei den Frauen.
Die Streuung der patellaren Krümmungswerte zwischen den Probanden tritt auf, obwohl die Seg-
mentierung aller 28 Probanden von nur einem erfahrenen Benutzer durchgeführt wurde. Dies legt
die Vermutung nahe, dass die Krümmung der Gelenkfl̈ache beim Menschen Schwankungen unter-
worfen ist. Eine Fragestellung, die mit den entwickelten Verfahren dieser Arbeit beantwortet wer-
den k̈onnte ist, ob Knorpelplatten, die in ihrer Krümmung sehr stark vom Mittelwert abweichen,
anf̈alliger für degenerative Prozesse (Chondromalacia patellae, femoro-patellare Arthrose) sind.
Die sinkende Standardabweichung bei gröberer Sẗutzpunktaufl̈osung zeigt, dass sich die als Stan-
dard geẅahlte Aufl̈osung von 20:4 besser zur Krümmungsmessung eignet als die mittlere und feine
Auflösung. Jedoch machen die starken Schwankungen bei den Gelenkflächenkr̈ummungen bei un-
terschiedlicher Aufl̈osung noch einmal deutlich, wie wichtig die Wahl geeigneter Stützpunkte und
deren Standardisierung ist. Die Festlegung der Auflös ng ist vergleichbar mit der Definition der
“Least-Squares-Fit”-Approximation bei Ateshian et al. [35]. In beiden F̈allen k̈onnen nur subjekti-
ve Kriterien herangezogen werden, um die “beste” Oberflächen-Interpolation bzw. Approximation
zu erzeugen. Je nachdem, welche Randbedingungen definiert werden, kann die Krümmungsberech-
nung Ergebnisse liefern, welche deutlich höheren Schwankungen unterworfen sind, als bei Flächen-
, Dicken- oder Volumenmessungen. Die Qualität der erzeugten Bilddaten und der Segmentierung
spielen also eine noch wichtigere Rolle als bislang und es sind weitere Anstrengungen nöti , um
diese zu verbessern.
Regionale Kr̈ummungsverteilung in unterschiedlichen Kniegelenksflächen
Die regionale Verteilung der minimalen und maximalen Hauptkrümmung deckt sich mit der von
Kwak et al. [88] gezeigten Kr̈ummungsverteilung. Auch die von Cohen et al. berechneten Krümmun-
gen auf Basis von MRT-Daten [18] stimmen gut mit den in dieser Arbeit vorgestellten Ergebnissen
der regionale Kr̈ummungenüberein. Dies untermauert, dass mit dem in dieser Arbeit vorgestell-
ten Verfahren zur regionalen Krümmungsanalyse auch eine Beurteilung der Gelenkinkongruenz
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möglich ist. Bei einem ideal kongruenten Gelenk würde die Kontaktzonenkrümmung der Tibia
exakt der Kr̈ummung des Femurkondylus folgen und hätte dementsprechend einen betragsmäßig
vergleichbaren aber im Vorzeichen unterschiedlichen Wert. Je stärker die beiden Kr̈ummungswerte
(Tibiaplateau - Femurkondylus) voneinander abweichen, desto inkongruenter ist die Kontaktzone
beider Gelenkfl̈achen. Ateshian et al. [35] stellte ein mathematisches Verfahren vor, mit dem aus
der gemittelten minimalen und maximalen Hauptkrümmung artikulierender Flächen die Inkongru-
enz ermittelt werden kann. Dieses Verfahren ist auf die von uns erhobenen Daten direkt anwendbar
und l̈asst indirekte Aussagen̈uber die zu erwartende Belastung des Gelenks zu [35]. Da in der
MRT eine lokale Zuordnung korrespondierender Punkte der artikulierenden Gelenkflächen prinzi-
piell mögliche ist (z.B.̈uber die Berechnung von Normalenvektoren oder die minimale Euklidische
Distanz) soll in zuk̈unftigen Arbeiten eine regionale (Punkt-zu-Punkt) Analyse der Inkongruenz
entwickelt und mit der vorliegenden globalen Analyse verglichen werden.
Abbildung 5.2: Verzerrte B-Spline-Fläche, die durch weit auseinander liegenden Kontrollpunkte
erzeugt werden kann (z.B.Übergang Kondylus-Trochlea)
Es hat sich gezeigt, dass mit unserem Verfahren die Krümmungsanalyse des Femurs getrennt für
die Trochlea und die Kondylen durchgeführt werden sollte, da am̈Ubergang zwischen Trochlea und
Kondylen die Kr̈ummung nicht exakt berechnet werden kann. Liegt die B-Spline-Fläche gerade im
Übergang zwischen Kondylus und Trochlea, kann sie u.U. stark verzerrt werden. Dies ist in Abb.5.2
dargestellt. Auf Basis einer solchen B-Spline-Fläche l̈asst sich nicht mehr auf die exakte Krümmung
des Femurkondylus schließen. Eine mögliche L̈osung dieses Problems stellt die separate Betrach-
tung beider Femurkondylen und der Trochlea bei der Krümmungsanalyse dar, wie sie auch von
Ateshian et al. [35] empfohlen wurde. Hierdurch kann auch eine differenzierte Betrachtung dieser
Flächenbereiche erfolgen.
Die guteÜbereinstimmung der regionalen Krümmungsanalyse der Knorpelplatten des Knies mit
anderen Studien [18] [35] [88] unterstreicht die Wertigkeit der in dieser Arbeit vorgestellten Tech-
nik. Gerade die regionale Krümmungsanalyse erm̈oglicht es, weitere wichtige Informationen für
eine vollsẗandige Beschreibung der hyalinen Knorpelplatten zu gewinnen. Steht ein Maß für die
Gelenkinkongruenz zur Verfügung und kann dieses am Lebenden bestimmt werden, wäre es erst-
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mals m̈oglich, in epidemiologischen Studien die Zusammenhänge zwischen der individuellen Ge-
lenkinkongruenz, der damit verbundenen regional variierenden Knorpelbelastung und der Initiation
und Progression von Knorpelschäden festzustellen.
5.2.3 Indirekte Kr ümmungsanalysëuber Oberflächenexpansion
Im Gegensatz zur Gaußschen Krümmungsanalyse mittels B-Spline-Flächen eignet sich die indirek-
te Krümmungsanalyse nicht dazu, regionale Krümmungsunterschiede zu quantifizieren. Unsere Er-
gebnisse zeigen, dass mit dieser Technik auch keine mathematisch exakte Berechnung der mittleren
Krümmung einer Fl̈ache m̈oglich ist. Feststellen lässt sich lediglich eine relative Flächenver̈ande-
rung bei Expansion der Fläche,über die dann wiederum auf die Krümmung der Kugel geschlossen
wird, die dieselbe relative Flächenver̈anderung aufweist. Der Krümmungswert dieser korrespondie-
renden Kugel ist aber nicht zwangsläufig identisch mit dem mittleren Krümmungswert (Gaußsche
Krümmung) der Knorpelplatte. Dies gilt nur dann, wenn die Form der Knorpelplatte auch einer
Kugel entspricht.
Diese grunds̈atzliche Eigenschaft wird deutlich, wenn man die Ergebnisse aus Kapitel4.2.2näher
betrachtet. Ẅahrend die Kr̈ummung der aus Schichten rekonstruierten Kugel noch recht gut mit
dem theoretischen Krümmungswerẗubereinstimmt (-4,8%), weicht die berechnete Krümmung f̈ur
den Zylinder umüber 40% ab. Ein Vorteil gegenüber der Gaußschen Krümmungsanalyse stellt die
Tatsache dar, dass direkt mit dem diskreten Datensatz gearbeitet werden kann. Der Umwegüber die
Berechnung einer zusätzlichen B-Spline-Fl̈ache entf̈allt und damit auch die potentielle Fehlerquelle
der Sẗutzpunktwahl f̈ur die Spline-Fl̈ache.
Die indirekte Kr̈ummungsanalyse der 28 Probanden lieferte qualitative Ergebnisse, die zumindest
einen Vergleich der Größenordnung mit dem B-Spline-Verfahren erlauben. Der mit der indirekten
Analyse ermittelte Kr̈ummungswert lag sowohl bei den männlichen (41,11/m) als auch bei den
weiblichen (45,85/m) Probanden̈uber dem der Gaußschen Analyse. Die Männer zeigen beim in-
direkten Verfahren eine tendenziell niedrigere Krümmung, die sich erst nach der Normierung dem
der weiblichen Probanden bis auf 2,1% nähert.
Interessant k̈onnte dieses Verfahren vor dem Hintergrund werden, dass es formabhängige
Krümmungsdaten liefert. Geht man davon aus, dass eine imaginäre Knorpelplatte eine ideale Ku-
gelform aufweist, dann m̈usste f̈ur diesen Fall die indirekte mit der mittleren Krümmungüberein-
stimmen. Je weiter die indirekte von der mittleren Krümmung entfernt liegt, desto weniger hat die
analysierte Knorpelform dagegen mit einer idealen Kugelform gemein. Führt man diesen Gedan-
ken weiter, ẅare vorstellbar, aus einer Reihe von möglichen Knorpelgrundformen (Kugel, Zylin-
der, usw.) diejenige zu ermitteln, welche dieähnlichste indirekte Kr̈ummung aufweist wie die reale
Knorpelfläche. Somit
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könnte man unterschiedliche Knorpelformen verschiedenen Klassen zuordnen, welche dann bei-
spielsweise in Bezug auf strukturelle Charakteristika oder Arthroseanfälligkeit verglichen werden
könnten.
Neue Perspektiven ergeben sich auch aus dem Einsatz der interpolierenden B-Spline-Fläche. Durch
sie kann die Oberfl̈ache erstmals kontinuierlich und unabh¨ ngig von der ursprünglichen Schicht-
folge dargestellt werden. D.h. die Erzeugung eines isotropen Datensatzes wie z.B. bei der Dicken-
analyse wird unn̈otig, da die Fl̈ache in jedem beliebigen Punkt eindeutig bestimmt ist. Aus diesem
Grund lassen sich Volumen, Fläche und Dicke auf wesentlich einfachere Art genauer berechnen.
Das Volumen k̈onnteüber den Satz von Stokes bestimmt werden, die Fläche durch Integration̈uber
die Fl̈achenparameter (µ, ν) und die Dicke, indem zu jedem Flächenpunkt der Gelenkfläche der
dichteste Punkt auf der Knorpelknochengrenze gesucht würde.
Insbesondere für die Messung der Gelenkinkongruenz bieten sich dadurch interessante Ansätze.
So k̈onntenüber die Abstandsmessung zwischen zwei B-Spline-Flächen, die z.B. die tibiale und
femorale Gelenkfl̈ache interpolieren, die zugehörigen Kr̈ummungen verglichen werden oder allein
über den gemessen Abstand Aussagenüber die Gelenkinkongruenz getroffen werden. Die gefunde-
nen Daten k̈onnten auf der Spline-Fläche oder dem ursprünglichen triangulierten Objekt visualisiert
werden, um ortsaufgelöst die lokale Inkongruenz beurteilen zu können.
Auch bei der Segmentierung könnte die B-Spline-Fläche durch ihre Schichtunabhängigkeit neue
Wege erschließen. Ẅahrend bislang der Knorpel in jeder Schicht segmentiert werden muss, könn-
te dieser Vorgang direkt auf den gesamten 3D-Datensatzübertragen werden. So wäre denkbar,
dass f̈ur jede Schichtungsart (transversal, sagittal, usw.) eine gemittelte B-Spline-Fläche f̈ur je-
de Knorpelfl̈ache aus einer Anzahl von Datensätzen berechnet wird. In einer kombinierten Dar-
stellung aus “Volume Rendering” (siehe2.6.1) und “Surface Rendering” k̈onnte die gemittelte
Spline-Fl̈ache nun interaktiv an die 3D-Knorpelkontur angepasst werden. Mit der Maus könnten
die Sẗutzpunkte soweit verschoben werden, bis sie in den Einzugsbereich der Kantendetektion ge-
langen. Bei dieser Methode spielt die Darstellungsart eine wichtige Rolle, da die Stützpunkte im
dreidimensionalen Raum verschoben werden müssen, was entweder in einer Umgebung der vir-
tuellen Realiẗat oder mittels unterschiedlicher Perspektiven ermöglicht werden muss. In beiden
Fällen werden erḧohte Anspr̈uche an die Rechenleistung des Computers gestellt. Nach Abschluss
des 3D-Anpassungsvorgangs der Spline-Fläche an die Knorpelfl̈ache liegt eine vollständige 3D-
Segmentierung des Knorpels vor, mit der alle bisherigen Analysen durchgeführt werden k̈onnen. Es
wird deutlich, dass gerade die Weiterentwicklung der interpolierenden B-Spline-Fläche eine gan-
ze Reihe von verbesserten Anwendungen mit interessanten Fragestellungen der Bildverarbeitung
möglich macht.
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5.3 Signalintensiẗatsanalyse des Knorpels
Bislang haben sich die größten Anstrengungen bei der medizinischen Bildverarbeitung auf makro-
morphologische Untersuchungen des Knorpels konzentriert. In dieser Arbeit wurde eine Technik
entwickelt, mit der durch eine Signalintensitätsmessungen potentiell auf die Mikrostruktur bzw.
die biochemische Zusammensetzung des Knorpels geschlossen werden kann. Es wurde sowohl
eine Möglichkeit zur Bestimmung der mittleren Gesamtsignalintensität (globale SI-Analyse) der
Knorpelplatte, als auch beliebiger Subregionen (regionale SI-Analyse) geschaffen. Der Benutzer
bestimmt, in wie viele Regionen und Tiefenzonen die Knorpelplatten eingeteilt werden sollen, wor-
auf die Erzeugung dieser Subregionen auf Basis der Segmentierung automatisch durchgefüh t wird.
Die Signalintensiẗatswerte jeder Subregion können dann in unterschiedlichen Grau- oder Farbwer-
ten auf der Oberfl̈ache der 3D-Knorpelrekonstruktion dargestellt werden.
Die regionale SI-Analyse hat gegenüber der globalen einige Vorteile in Bezug auf die Diagnose
und Verlaufskontrolle fokaler Knorpelschäden. Unter Verwendung geeigneter Akquisitionstechni-
ken l̈asst sich potentiell schon sehr früh ein lokaler Gewebeschaden im Anfangsstadium detektieren.
Die Bildakquisition ist nichtinvasiv, wodurch eine sehr einfache Erfolgskontrolle von medizinischen
Eingriffen möglich ist. Es k̈onnen aber beispielsweise auch lokale Anpassungsprozesse des Gewe-
bes als Reaktion auf externe Kräfte verfolgt werden.
Eine entscheidende Rolle spielt die Erzeugung des geeigneten Bildmaterials, welches eine Aussa-
ge über Struktureigenschaften des Knorpels ermöglicht. Die in dieser Arbeit entwickelte Technik
zur globalen und regionalen SI-Analyse wurde auf verschiedene Datensätz angewendet (global:
Protonendichte, MT-Koeffizient; regional: Protonendichte, Wasseranregung). Sie ist aber prinzipi-
ell auf alle MRT-Sequenzen anwendbar fü die ein Zusammenhang mit strukturell/biochemischen
Parametern des Knorpels nachgewiesen wurde (siehe Kapitel2.6.3).
5.3.1 Akquisition der 3D-Bilddatens̈atze
Die Primärdaten f̈ur die Berechnung der Protonendichte und des MT-Koeffizienten des Knorpels
wurden gem̈aß der Beschreibung von Selby et al. [70] und Faber et al. [110] durchgef̈uhrt. Diese
Autoren haben gezeigt, dass die MRT-Signalintensität von Sekund̈ardatens̈atzen, die durch Ver-
rechnung verschiedener Primärdaten entstehen, Informationenüber den Wasser- bzw. Kollagenge-
halt des Gewebes enthalten. Untersuchungen, bei denen eine Deformation des Gelenkknorpels mit
Hilfe eines Kompressionsapparates erzeugt wurden [110] ergaben eine Abnahme der Protonendich-
te, übereinstimmend mit einem Verlust von interstitiellem Wasser aus der Proteoglykan-Kollagen
Matrix. Gleichzeitig nahm der MT-Koeffizient zu, was mit einer dichteren Anordnung der Kolla-
genfasern vereinbar ist.
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3D-Matching
Sowohl f̈ur die Berechnung der Protonendichte als auch der MT-Koeffizienten war es notwendig,
primäre Datens̈atze zu sekund̈aren Datens̈atzen zu verrechnen. Da die Verrechnung der primä en
Datens̈atze voxelbasiert durchgeführt wird, ist auch eine voxelgenauëUbereinstimmung der Da-
tens̈atze notwendig. Obwohl optimierte Bildsequenzen benutzt wurden, die sich insbesondere durch
ihre kurzen Messzeiten auszeichnen [112] [113], erforderte eine 3D-Bildsequenz Akquisitions-
zeiten von 5-10 min, ẅahrend derer der Proband möglichst ruhig im MRT-Ger̈at liegen musste.
Berücksichtigt man, dass insgesamt bis zu fünf voxelgenaue 3D-MRT-Sequenzen benötigt wurden,
die nacheinander akquiriert wurden, dann wird klar, dass große Anstrengungen nötig waren, um die
Probanden ẅahrend der gesamten MRT-Messzeit ruhig zu halten.
In der Praxis wurden die Probanden angewiesen, sich wä rend der gesamten Messzeit nicht zu
bewegen, ihre Knie wurden mittels kleiner Sandsäcke fixiert. Trotz dieser Bem̈uhungen, zeigen
sich in einigen F̈allen Translations- oder Rotationsverschiebungen zwischen den einzelnen 3D-
Datens̈atzen. Aus diesem Grund ist eine effiziente Methode zum Ausgleich dieser Bewegungs-
artefakte notwendig, was durch das in Kapitel3.3.2 beschriebene Least-Squares-Fitting- (LSF)
Verfahren erreicht wird. Die Ergebnisse der LSF-Methode können visuell kontrolliert und gege-
benenfalls durch interaktives Verschieben der Datensätze verbessert werden. Es ist somit möglich,
alle Prim̈ardatens̈atze auf den Grund-Datensatz abzubilden, in dem der Knorpel segmentiert wur-
de. Dies impliziert naẗurlich auch, dass das Segmentieren nur in dieser einen validierten Sequenz
durchgef̈uhrt werden muss, ẅahrend die restlichen Sequenzen mit dieser in voxelgenaueÜberein-
stimmung gebracht werden. Eine sehrä nliche Vorgehensweise wählten auch Ghosh et al. [114]
um die T2-Eigenschaften des Knorpels bei unterschiedlichen Stadien der Arthrose zu bestimmen.
Um beurteilen zu k̈onnen, ob ein Matching der Prim̈ardaten n̈otig ist, wurde ein Verfahren ent-
wickelt, bei dem die zu matchenden Datensätze in verschiedenen Farbenüberlagert werden. Ver-
schiebungen sind anhand von Farbzonen zu erkennen, in denen sich die Farben der Ursprungsdaten
nicht vollsẗandig vermischen. Diese Korrekturmaßnahmen waren insbesondere bei den 15 In-vivo-
Datens̈atzen f̈ur die globale Analyse der Protonendichte und des MT-Koeffizienten notwendig, da
dort sagittale Datensätze mit relativ langen Messzeiten erhoben wurden.
Es konnten zufriedenstellende Matching-Ergebnisse für die patellare und tibiale Knorpelplatte er-
zielt werden. Um verbliebene Bewegungsartefakte auszuschließen, wurden bei diesen Datensätzen
dieäußeren 2 Voxelreihen vom segmentieren Bereich entfernt, da der Randbereich besonders anfällig
für Artefakte ist. Bei der globalen Analyse der 15 Probanden wurde auf die Auswertung des femo-
ralen Knorpels verzichtet, da dieser an einigen Stellen zu dünn war, um noch weitere Voxelreihen
vom segmentieren Bereich zu entfernen. Bei der regionalen Analyse war von Anfang an geplant,
nur den patellaren Knorpel zu untersucht, da diese Knorpelplatte im Normalfall dicker ist als bei
Tibia und Femur [12] und sich somit besser für eine Einteilung in Subregionen eignet. Bei weiterer
Verbesserung der Aufl̈osung ist zu erwarten, dass auch andere Knorpelplatten für eine regionale
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SI-Analyse zug̈anglich werden. Aufgrund der schnellen Sequenzen traten bei den 6 Datensätze zur
regionalen Analyse des patellaren Knorpels nur geringe Bewegungsartefakte auf, die recht leicht
zu korrigieren waren. Bei der regionalen Analyse der Wasseranregungssequenz wurde nur der 3D-
Datensatz auf seine Signalintensität untersucht, in dem der Knorpel auch segmentiert wurde. Aus
diesem Grund war in diesem Fall kein Matching notwendig.
Automatische Berechnung der Knorpelsubregionen
Erst die automatische Berechnung der Subregionen macht eine reproduzierbare Analyse der Signal-
intensiẗat möglich, da die Berechnung auf Basis eineräquidistanten Unterteilung der segmentierten
Zone erfolgt. Zudem arbeitet dieses Verfahren wesentlich zeiteffizienter, als eine manuelle Markie-
rung von Subregionen per Hand. Durch die Möglichkeit der Wahl einer unterschiedlichen Anzahl
von Tiefenzonen und Regionen ist es möglich, “Regions of interest” zu erzeugen, die mit anato-
misch relevanten Bereichen korrespondieren [115]. Bei einerÜbertragung auf andere anatomische
Strukturen ist unter Umständen eine Anpassung der regionalen Einteilung notwendig. Als vorteil-
haft hat sich erwiesen, dass das 3D-Modell aus denselben Knorpelkonturen aufgebaut wird, welche
als Basis f̈ur die Berechnung der Subregionen dienen. Somit ist eine direkte Zuweisung der regio-
nalen Signalintensität zu den korrespondierenden Oberflächen m̈oglich. Dort kann sie visuell (in
verschiedenen Farb- oder Grauwerten) den Signalintensitäten anderer Subregionen gegenüberge-
stellt werden. Somit k̈onnen auch die SI-Werte tiefer gelegener Knorpelzonen auf die Oberfläche
projiziert und miteinander verglichen werden.
Einfluss des Bildrauschens auf die SI-Analyse
Die Bestimmung des Bildrauschens machte deutlich, dass weitere Anstrengungen zur Verbesserung
der Bildqualiẗat notwendig sind. Dieses trifft natürlich insbesondere für die Sekund̈ardatens̈atze zu,
bei denen sich das Bildrauschen jedes beteiligten Primärbildes bemerkbar macht. Will man das
Bildrauschen ẅahrend der Akquisition vermindern, bedeutet dies im Normalfall längere Aufnah-
mezeiten, welche wiederum die Wahrscheinlichkeit von Bewegungsartefakten erhöhen. Es muss
daher immer ein Kompromiss zwischen Bildqualit¨ t und Akquisitionszeit eingegangen werden.
Aufgrund des Bildrauschen dürfen die Subregionen, in denen die Signalintensität ausgewertet wird,
nicht zu klein geẅahlt werden. Wie in Kapitel3.3.4erwähnt, wird ein Grenzwert für die Voxelzahl
vorgegeben, unter dem der SI-Wert nicht mehr berechnet wird. Auf diese Weise soll ausgeschlos-
sen werden, dass SI-Werte in die Analyse mit aufgenommen werden, die einem zu starken Einfluss
des Bildrauschen unterliegen. Eine sehr feine Einteilung in verschiedene Tiefenzonen und Regio-
nen kann aber schon zu Subregionen führen, die deutlich weniger als 100 Voxel beinhalten, so
dass die SI-Unsicherheit aufgrund des Bildrauschens Werte erreicht, dieüber dem liegen, was an
SI-Unterschieden zu erwarten ist. Aus diesem Grund ist die Bildqualität e n sehr wichtiger Fak-
tor bei der Analyse kleiner Subregionen, der nicht grundsätzlich einer schnelleren Akquisitionszeit
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geopfert werden sollte. In diesem Zusammenhang fiel insbesondere die Wasseranregungssequenz
durch ein deutlich ḧoheres Bildrauschen gegenüber der Gradientenechosequenz mit konventioneller
Fettunterdr̈uckung (Standardabweichung von ca. 6 Grauwert-Einheiten) auf. Ein weiteres Problem
besteht darin, dass die Berechnung der Sekundärbil er normalerweise eine Erhö ung des Rauschan-
teils bewirkt, da das Rauschen jedes Primärbildes einen eigenen Anteil hat.
5.3.2 Analyse der globalen und regionalen Signalintensitä en des Gelenkknorpels
Globale Analyse
Die hohe inter-individuellen Unterschiede sowohl in der globalen Protonendichte als auch in den
MT-Koeffizienten korrelieren mit Ergebnissen aus der Literatur zu biochemischen [30] und mecha-
nischen Eigenschaften des Knorpels [116] [117]. Auff ällig waren die signifikanten Unterschiede
zwischen den verschiedenen Knorpelplatten, welche einen Hinweis auf strukturelle Unterschiede
liefern könnten. Solche Unterschiede wurden auch in biochemischen In-vitro-Studien beobachtet
[116] [118]. Froimson et al. [118] berichtete, dass der Wassergehalt im patellaren Knorpel am
höchsten sei, was in Einklang mit den Ergebnissen unserer Studie steht. Die Ergebnisse deuten an,
dass es systematische Unterschiede zwischen Protonendichte und MT-Koeffizient sogar innerhalb
der Knorpelplatte von gesunden Probanden gibt. Diese könnten in Zusammenhang mit unterschied-
lichen mechanischen Belastungen zwischen medialen und lateralen patellaren Knorpelbereichen
stehen.
Die geringe Korrelation zwischen Protonendichte und MT-Koeffizient innerhalb derselben Knor-
pelplatte l̈asst vermuten, dass es sich bei den beiden Messgrößen um unabḧangige Informationen
mit Bezug zur Knorpelzusammensetzung und dessen Eigenschaften handelt.
Regionale Analyse
In Übereinstimmung mit anatomisch beschriebenen Zonen (Tangentialzone, Radiärzone, Transi-
tionalzone) [47] [115] wurden 3 verschiedene Tiefenzonen analysiert. Zusätzlich wurde die Knor-
pelplatte in 8 verschiedene Regionen (zentral-peripher) eingeteilt, welche unterschiedlichen Bela-
stungsmustern ausgesetzt sind und aus diesem Grund auch eine variierende strukturelle Zusam-
mensetzung zeigen sollten [115]. Um die grunds̈atzliche Funktion der im Rahmen dieser Arbeit
entwickelten Technik zur lokalen SI-Analyse zu testen, wurden vorerst nur wenige repräsentative
Datens̈atze analysiert (3 Präparate, 3 Probanden). Aus diesem Grund konnte zwar keine statistische
Analyse durchgef̈uhrt werden, es konnten aber erste Hinweise auf mögliche Unterschiede bei den
betrachteten MRT-Sequenzen und einzelnen regionalen Zonen der Knorpelplatte gefunden werden.
Die starken Unterschiede zwischen der Signalintensität der Wasseranregungssequenz und den Pro-
tonendichte Datensätzen bei den Präparaten lassen vermuten, dass beide Sequenzen unterschiedli-
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che strukturelle Informationen̈uber den Knorpel liefern. Bei der Protonendichte kann keineÜb r-
einstimmung mit der in der Literatur beschriebenen Abnahme des Wassergehalts [45] [119] in tiefen
Zonen der Knorpelplatte gefunden werden. Dennoch lieferte die Tiefenzonen- und Regions-Analyse
bei allen drei Pr̈aparaten konsistente SI-Verteilungen sowohl bei der Protonendichte als auch bei der
Wasseranregungssequenz. Dies legt die Vermutung nahe, dass bestimmte strukturelle Komponenten
detektiert wurden, die bei allen Präparaten vergleichbar waren.
Bei der SI-Analyse der Probanden zeigt die Tiefenzonen-Analyse der ProtonendichteÜbereinstim-
mung mit der zu erwartenden Wasserverteilung [45] 119]. D.h. bei allen Probanden fällt die Si-
gnalintensiẗat in tiefen Knorpelzonen ab. Auch bei der Regions-Analyse der Protonendichte sowie
der Tiefenzonen- und Regions-Analyse der Wasseranregung zeigen alle Probanden vergleichbare
SI-Verteilungen. Dies unterstützt die Vermutung, dass tats¨ chlich bestimmte Strukturkomponenten
des Knorpels durch die SI-Analyse erfasst wurden.
Eine andere auffallende Beobachtung ist, dass die mittlere SI der Präparate die der Probanden deut-
lich übertrifft (WE: +14%, Protonendichte: +69%). Eine mögliche Erkl̈arung f̈ur die starken Un-
terschiede, die eventuell auch die Diskrepanz in der regionalen Verteilung erklären k̈onnten, ist die
Vorbehandlung der Präparate, welche zur Konservierung tiefgefroren wurden. In der Literatur wird
besẗatigt, dass Tieffrieren einen Einfluss auf die Knorpelstruktur habe kann [120] [121] [122] [123].
Es sollte daher genauer untersucht werden, in welchem Maße das Tieffrieren Einfluss auf die Si-
gnalintensiẗat des Knorpels in unterschiedlichen MR-Sequenzen hat. Dies wäre ein weiteres Indiz
dafür, dass die SI-Analyse sensitiv auf Strukturveränderung im Knorpel ist.
Eine alternative Erkl̈arung f̈ur die Unterschiede zwischen Probanden und Präpa aten ẅare, dass
Bewegungsartefakte einen stärkeren Einfluss auf die SI-Analyse haben, als erwartet. Der ursprüng-
liche Grund f̈ur die Untersuchung der Präparate war, dass bei diesen keine Bewegungsartefakte
auftreten k̈onnen. Bewegungsartefakte würden aber zu zufälligen und nicht zu systematischen Un-
terschieden bei den Probanden führen. Dar̈uber hinaus spricht die Tatsache, dass die Verteilung
der Protonendichte bei den Probanden, aber nicht bei den Präparaten derjenigen des interstitiellen
Wassergehaltes in biochemischen Analysen entspricht, dagegen, dass Bewegungsartefakte für die
beobachteten Unterschiede verantwortlich sind.
Die ersten Erfahrung mit einer regionalen SI-Analyse der Protonendichte lässt einige Fragen offen.
Obwohl in der Literatur ein Zusammenhang mit dem Wassergehalt beim Knorpel [70] beschrieben
wurde, k̈onnen diese Ergebnisse im Rahmen dieser Arbeit nicht vollständig nachvollzogen werden.
Zwar wurden die SI-Werte des Knorpels auf ein Wasserphantom normiert, um den theoretischen
Wassergehalt des Knorpels von 68-85% zu bestätigen, doch zeigt sich bei der Protonendichte-
Analyse in vielen F̈allen ein ḧoherer SI-Wert im Knorpel als im Wasserphantom. Dieser Umstand
ist nicht anders zu erklären als damit, dass offensichtlich auch andere Strukturkomponenten Ein-
fluss auf die Messung haben und die Protonendichte-Messung nur mit einigen Einschränkungen
geeignet ist, den Wassergehalt des Knorpels zu bestimmen.
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Auch die Ergebnisse der Reproduzierbarkeitsstudie machen deutlich, dass noch weitere Verbesse-
rungen bei derBildakquisition notwendig sind, um reproduzierbare Datenüber die strukturelle
Zusammensetzung des Knorpels gewinnen zu können. Es wurde jedoch auch deutlich, dass eine
detailierte Betrachtung kleiner Regionen des Knorpelgewebes keine nachteilige Auswirkung auf
die Reproduzierbarkeit der SI-Analyse hat.
Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass die hier vorgestellte Technik zur SI-Analyse in
der Lage ist, regionale Signalintensitäten (Tiefenzonen, Regionen) aus den MRT-Schichtbildern zu
bestimmen. Die erhaltenen SI-Werte können entweder separat abgespeichert werden oder Farb-
oder Grauwertkodiert auf der Oberfläche des Knorpelmodells dargestellt werden. Auf diese Weise
ist eine Analyse unterschiedlicher Knorpelschichten möglich. Indem alle Tiefenzonen in dersel-
ben Farbskala und mit denselben SI-Maximal- bzw. SI-Minimalwerten nebeneinander dargestellt
werden, k̈onnen diese visuell miteinander verglichen werden (Abb.4.6).
Der entscheidende Bereich für Fortschritte bei der Strukturanalyse liegt bei der Bildakquisition.
Zielsetzung muss es sein, Sequenzen zu entwickeln, bei denen schon ein Datensatz ausreicht, um
Aussagen̈uber eine oder mehrere Strukturkomponenten des Knorpels zu treffen. Es hat sich ge-
zeigt, dass die Berechnung von Sekundärdatens̈atzen aus 2 (MT-Koeffizient) oder sogar 3 (Proto-
nendichte) Prim̈ardatens̈atzen relativ fehleranfällig ist, da es insbesondere bei Patienten schwierig
ist zu geẅahrleisten, dass sich diese für 20 min oder l̈anger nicht bewegen. Beispiele für Techniken,
mit denen aus einem einzigen Datensatz strukturelle/biochemische Informationen abgeleitet werde
können, wurden in Kapitel2.6.3vorgestellt [92] [93] [94] [95] [96] [97] [98] [99] [100] [103] [104].
Die SI-Analyse mittels MRT bietet sehr interessante Zukunftsperspektiven. Mit ihrer Hilfe könnte
in absehbarer Zeit eine umfassende strukturelle Analyse des Knorpels in-vivo möglich werden. Es
werden verschiedene Untersuchungen denkbar:
• Untersuchung funktioneller Anpassungsprozesse des Knorpels, beispielsweise an mechani-
sche Belastung oder andere Umwelteinflüsse.
• Dokumentation von Altersveränderungen in der Knorpelzusammensetzung.
• Diagnose der Osteoarthrose im Frühstadium.
• Verlaufskontrolle bei Osteoarthrose.
• Objektive Beurteilung des Therapieerfolgs und damit auch die Evaluation neuer Medikamen-
te.
• Screening der Gewebezusammensetzung bei der In-vitro-Züchtung von Knorpelgewebe zur
sp̈ateren Implantation.
Ziel weiterer Bem̈uhungen muss es deshalb sein, rauscharme 3D-Datensätz zu erzeugen, bei de-
nen schon ein Datensatz ausreicht, um Aussagenüb r die Struktur treffen zu können. Bei der Suche
nach solchen Akquisitionstechniken kann die hier vorgestellte SI-Analyse von großer Hilfe bei der
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Messung und Validierung sein. Auch ist eine Anwendung auf andere Organe mit unterschiedli-
chen medizinischen Fragestellungen vorstellbar, wobei dazu unter Umständen eine Anpassung der
Einteilung der Regionen zur SI-Analyse notwendig ist.
Kapitel 6
Zusammenfassung
Degenerative Gelenkerkrankungen (Osteoarthrose) gehören zu den am weitesten verbreiteten chro-
nischen Erkrankungen derälteren Bev̈olkerungsschicht. Die vorliegende Arbeit hatte zum Ziel,
Bildverarbeitungsmethoden zu entwickeln, die eine frühzeitige Diagnose degenerativer Verände-
rungen des Knorpels oder eine Prognoseüb r die Erkrankungswahrscheinlichkeit bzw. ihren Ver-
lauf erm̈oglichen. Dies ist notwendig, um rechtzeitig mit einer geeigneten Therapie beginnen zu
können.
Dreidimensionale Rekonstruktion der Knorpelplatten aus MRT-Schichtbildern
Als erster Schritt wurde eine Technik für die 3D-Rekonstruktion der Knorpelplatten aus den seg-
mentierten Schichtbildern entwickelt. Das rekonstruierte Knorpelmodell bietet die Möglichkeit, die
Gelenkfl̈achengr̈oße und die Gr̈oße der Knorpelknochengrenze exakt und reproduzierbar zu ermit-
teln. In der Gelenkfl̈achengr̈oße wird ein wichtiger Parameter für die Lastverteilung innerhalb der
Gelenke gesehen. Zum anderen dient sie als Basis zur ortsaufgelösten Berechnung und Visualisie-
rung der Gelenkfl̈achenkr̈ummung und Signalintensität. Die Methode zur 3D-Rekonstruktion lässt
sich in verschiedene Phasen unterteilen. In der ersten Phase werden die Konturen des segmentier-
ten Bereiches jeder Schicht berechnet und die Reihenfolge der einzelnen Konturpunkte im mathe-
matisch positiven Sinn geordnet. Unter Verwendung von “a priori”-Wissenüber die Knorpelform
wird die Gesamtkontur jeder Schicht in einen Gelenkflächen- und einen Knorpelknochengrenzen-
Anteil unterteilt. Die Konturen, die gemeinsam einer Knorpelfläche (Gelenkfl̈ache oder Knorpel-
knochengrenze) zugeordnet wurden, werdenüber ein Dreiecksnetz zu einem dreidimensionalen
Modell der Fl̈ache verbunden. Das Dreiecksnetz kann in unterschiedlichen Auflösungen erzeugt
werden, je nachdem ob jeder Konturpunkt in dieses Netz einbezogen oder eine vom Benutzer de-
finierte Anzahlübersprungen wird. Dadurch wird eine Glättung der Oberfl̈ache m̈oglich. Durch
Summation der einzelnen Dreiecksflächen wird die Gesamtgröße der beiden Knorpelflächen be-
rechnet. Die Bestimmung der Gelenkflächen- und Knorpelknochengrenzengröße wurde an ver-
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schiedenen Testkörpern (Kugel, Zylinder, Ebene) validiert. Die Abweichung von der theoretischen
Flächengr̈oße der Testk̈orper lag zwischen 0 und 4%. Die Präzision (CV%) der Messung ver-
schiedener Gelenkflächen des Kniegelenks bei 14 Probanden (WE-FLASH Sequenz, Auflösung
1,5×0,31×0,31mm3, 4-fach Messung) lag zwischen 2,0 und 3,6 %. Es ergab sich ein Verhältnis
zwischen der biologischen Variabilität und dem Messfehler von 3,7:1 (Patella, Knorpelknochen-
grenze) bis 7,7:1 (Femur, Knorpelknochengrenze). Dies zeigt, dass mit der Methode verlässlich
zwischen Individuen mit großen und kleinen Gelenkflächen unterschieden werden kann. Der Vor-
teil dieses Verfahren gegenüber vergleichbaren Ansätzen besteht darin, dass der segmentierte Be-
reich automatisch in einen Gelenkflächen- und Knorpelknochengrenzen-Anteil aufgeteilt wird. Auf
diese Weise wird eine getrennte Analyse beider Flächenanteile m̈oglich. Die 3D-Rekonstruktion ist
weitgehend unabḧangig von der ursprünglichen Schichtorientierung und ermöglicht somit morpho-
logische Untersuchungen der Gelenkfläche, wie z.B. eine Krümmungsanalyse.
Krümmungsanalyse des Gelenkknorpels
In einem n̈achsten Schritt wurden Techniken für eine Analyse der Gelenkflächenkr̈ummung ent-
wickelt. Die Krümmung dient als Maß zur Beurteilung von Inkongruenzen zwischen patello-
femoraler bzw. tibio-femoraler Gelenkfläche. Da das Ausmaß der Inkongruenz zwischen zwei Ge-
lenkflächen Einfluss auf die Größe der Kontaktfl̈ache zwischen diesen hat, wird hierdurch die Last-
verteilung im Gelenk entscheidend bestimmt. Es wurde eine regionale Gaußsche und eine indirekte
Krümmungsanalyse entwickelt. Um die Gaußsche Krümmungsanalyse durchzuführen, wurde eine
B-Spline-Fl̈ache durch definierte Oberflächenpunkte des 3D-Modells der Gelenkfläche interpoliert.
Da für die B-Spline-Fl̈ache eine mathematische Beschreibung existiert, war eine Bestimmung der
beiden Hauptkr̈ummungen jedes Punktes auf der Fläche m̈oglich. Auf diese Weise konnte für je-
den Fl̈achenpunkt die mittlere, maximale, minimale und Gaußsche Krümmung berechnet werden.
Die Verfahren wurde an 5 Testkörpern mit bekannten Krümmungseigenschaften (Kugel, Zylinder,
Ebene, Paraboloid, Hyperbolisches Paraboloid) validiert. Die maximale Abweichung vom theore-
tischen Kr̈ummungswert betrug ca. 2%. Die Präzision [1m] der Gaußschen Krümmungsanalyse an
den Kniegelenken gesunder Probanden lag zwischen 2,9 und 10,51m.
Ergänzend zur exakteren Gaußschen Krümmungsanalyse wurde die indirekte Krümmungsanalyse
entwickelt. Hierbei wurde durch eine Flächenexpansion des 3D-Modells die relative Flächenver-
größerung berechnet. Auf Basis dieser relativenÄnderung wurde eine Krümmungsmaßzahl be-
stimmt. Die Anwendung auf Testkörper zeigte, dass dieses Verfahren eher eine qualitative Aussage
über die Gesamtkrümmung einer Fl̈ache liefert und daher eine exakte Gaußsche Analyse vorzuzie-
hen ist.
Das in dieser Arbeit entwickelte Gaußsche Verfahren zur Krümmungsbestimmung von Gelenk-
flächen hat das Potential, ein quantitatives Maß der Inkongruenz von Gelenken zu liefern. Dadurch
wird es m̈oglich, Punkte maximaler Belastung zu ermitteln, was Hinweise auf die Initiation und
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Progression von Knorpelschäden liefern kann. Darüberhinaus kann ein Zusammenhang zwischen
der lokalen Belastung und daraus folgenden biochemischen Eigenschaften des Knorpels hergestellt
werden.
Globale und regionale Signalintensitätsanalyse
In einem dritten Schritt wurden die Voraussetzungen für eine detailierte Strukturanalyse des Knor-
pelgewebes mit der MRT geschaffen. Zu diesem Zweck wurde ein Verfahren entwickelt, mit dem
sich die globale und regionale Signalintensität spezieller MRT-Sequenzen quantitativ und visuell
(projiziert auf das 3D-Knorpelmodell) auswerten lassen. Je nach MRT-Sequenz lassen sich poten-
tiell Aussagen̈uber den Wasser-, Kollagen- oder Proteoglykangehalt des Knorpels in unterschiedli-
chen Regionen treffen. Dazu wird der segmentierte Knorpel automatisch in eine vom Benutzer de-
finierte Anzahl von Tiefenzonen (Oberfläche - Knorpelknochengrenze) und Regionen (z.B. medial
- lateral) eingeteilt. Die Signalintensität kann global̈uber den gesamten Knorpel oder regional in
den Tiefenzonen und Regionen ausgewertet werden. An 15 Probanden wurde für die Protonendich-
te ein signifikant (p< 0,001) ḧoherer Wert des patellaren Knorpels gegenüber der lateralen Tibia
festgestellt. Insgesamt konnte eine hohe Variabilität zwischen den Probanden beobachtet werden.
Zwischen den m̈annlichen und weiblichen Probanden ergab sich kein signifikanter Unterschied. Die
Variation zwischen den Schichten war geringer als diejenige zwischen verschiedenen Individuen.
Beim MT-Koeffizienten war eine signifikant niedrigere Signalintensität (p< 0,01) des Knorpels
der medialen Tibia gegenüber der Patella und der lateralen Tibia zu beobachten. Es wurde ebenfalls
eine hohe inter-individuelle Variabilitä festgestellt. Auch beim MT-Koeffizienten war die Variation
zwischen den Schichten geringer als diejenige zwischen verschiedenen Individuen. An 3 Proban-
den und 3 Pr̈aparaten wurde eine regionale Signalintensität analyse der Protonendichte und einer
Wasseranregungssequenz durchgeführt. Die Analyse der Protonendichte in den Tiefenzonen des
Knorpels der Probanden ergab eine erwartete Abnahme hin zu tiefer gelegenen Knorpelbereichen.
Insgesamt konnten konsistente Ergebnisse bei den untersuchten Probanden und Präparaten festge-
stellt werden.
Sowohl die inter-individuellen Unterschiede als auch die signifikanten Unterschiede zwischen ein-
zelnen Knorpelplatten korrelieren mit Ergebnissen aus der Literatur. Diese könnten in Zusammen-
hang mit unterschiedlichen mechanischen Belastungen der einzelnen Knorpelplatten stehen. Die
konsistente Signalintensitätsverteilung bei den Probanden und Präparaten unterstü zt die Vermu-
tung, dass tats̈achlich bestimmte Strukturkomponenten des Knorpels durch diese erfasst werden.
Basierend auf den entwickelten Methoden sind verschiedene Untersuchungen zu den folgenden
Themenkomplexen m̈oglich:
• Untersuchung funktioneller Anpassungsprozesse.
• Dokumentation von Altersveränderung in der Knorpelzusammensetzung.
• Diagnose der Osteoarthrose im Frühstadium.
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• Verlaufskontrolle bei Osteoarthrose.
• Beurteilung des Therapieerfolgs und Evaluation neuer Medikamente.
• Screening der Gewebezusammensetzung bei der In-vitro-Züchtung von Knorpelgewebe zur
sp̈ateren Implantation.
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Arbeit in dieser Form sicherlich nicht entstanden. Herrn Ecksteins intensive Unterstützung bei der
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ich die Zusammenarbeit mit Frau Annette Gebauer, Herrn Martin Hudelmaier und Herrn Roland
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